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Re´sume´
L’imagerie de la microvasculature ce´re´brale chez les petits animaux connait depuis les
dernie`res anne´es une avance´e rapide. La tomographie par cohe´rence optique (OCT) est un
outil qui a permis re´cemment d’obtenir des images de haute re´solution de celle-ci chez des rats
et des souris. Elle permet e´galement des mesures de flux sanguin et des e´tudes fonctionnelles
sur le cerveau. Il est maintenant rendu possible d’appliquer cette technique a` l’e´tude de
proble´matiques re´elles en recherche neurovasculaire.
Une telle proble´matique est l’e´tude de la compliance des arte´rioles. La compliance est
un sujet d’inte´reˆt depuis que de nouvelles hypothe`ses sur le de´veloppement des maladies
neurode´ge´ne´ratives pointent vers un facteur commun vasculaire. Le roˆle du re´seau neurovas-
culaire est de fournir les nutriments ne´cessaires a` l’activite´ des neurones. Une dysfonction
de la re´gulation sanguine pourrait geˆner cette fonction. La compliance arte´rielle joue un roˆle
cle´ dans la re´gulation sanguine, mais jusqu’a` maintenant les outils disponibles pour en faire
l’e´tude ne permettaient que des mesures ex-vivo. Cette contrainte e´limine toute possibilite´
d’e´tude longitudinale sur un meˆme animal.
L’OCT peut s’ave´rer eˆtre un outil inte´ressant pour la mesure de la compliance in-vivo.
L’objectif de ce travail de maˆıtrise a donc e´te´ de de´velopper et de valider une technique
d’estimation de la compliance base´e sur l’OCT.
L’appareil OCT de´veloppe´ utilise une source de lumie`re superluminescente a` 870 nm et
un interfe´rome`tre de Michelson afin de produire des images structurelles et de flux de la
microvasculature ce´re´brale chez la souris. La caracte´risation des performances de ce syste`me
donne une re´solution axiale de 9 µm, une profondeur de pe´ne´tration de 600 µm et une sen-
sibilite´ de 105 dB. L’appareil permet des mesures de flux entre ∼ 10 et ∼ 100 nL/s et une
taille minimale de vaisseaux de´tecte´s de 30 µm.
Une technique innovatrice de reconstruction des images OCT permet d’obtenir l’e´volution
du flux sanguin sur un cycle cardiaque. Cette nouvelle information de dynamique arte´rielle
permet d’e´valuer la pulsatilite´ du flux sanguin. Un e´valuateur de la compliance qui se base
sur cette mesure est de´rive´.
Afin de tester le mode`le d’e´valuation de la compliance, une e´tude comparative entre un
groupe de souris normales et un groupe de souris de´veloppant des plaques d’athe´roscle´roses
est propose´e. Le re´sultat d’une e´tude ex-vivo montre que les arte`res plus larges du cer-
veau ont une compliance supe´rieure chez les animaux atteints d’athe´roscle´rose. L’utilisation
de l’OCT permet de retrouver ce re´sultat de manie`re non-invasive. De plus l’OCT permet
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d’e´tudier les arte´rioles plus petites qui sont habituellement inaccessibles aux techniques stan-
dards. Encore la`, les arte´rioles d’un diame`tre infe´rieur a` 80 µm semblent eˆtre plus compliantes
chez les animaux atteints d’athe´roscle´rose que les animaux normaux.
Suite a` l’e´tude comparative, l’atteinte des objectifs du travail est e´value´e. Au niveau des
performances, certains changements mate´riels et logiciels sont propose´s afin d’ame´liorer la
qualite´ des images obtenues. Malgre´ les quelques aspects a` ame´liorer tel que la re´solution
et l’imagerie de micro-vasculature, l’objectif principal du travail est atteint. En effet, les
re´sultats pre´sente´s permettent d’affirmer que l’OCT est un outil ade´quat pour la mesure de
la compliance ce´re´brale.
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Abstract
Optical imaging of the neurovascular network has been recently evolving at a rapid pace.
Optical Coherence Tomography (OCT) has been used to produce high quality angiograms of
cortical microvasculature in mice and rat. Through this technique, precise measurements of
blood speed can be made without the use of invasive markers opening the door for studies of
blood flow and neurovascular function. The current aim of research in the field is to develop
imaging protocols and methods for studying specific neurovascular function.
One such vascular function is arteriolar compliance. New hypothesis in the development
of neurodegenerative diseases have revealed a link with vascular degeneration. Neurovascular
regulation involves the supply of blood flow towards regions of neural activity. Blood supplies
oxygen and nutriments to active neurons and improper supply of it can lead to neuronal
dysfunction. Compliance is a characteristic of arteries describing their reaction to changes
in pressure. It plays a key role in blood flow regulation and as such has been the subject of
recent interest. The tools used for compliance evaluation require an extraction of the target
vessel for ex-vivo characterization which eliminates any possibility of longitudinal studies on
the same animal.
OCT through it’s ability to image the neurovascular network could offer an alternative
way of measuring arteriolar compliance in-vivo. The aim of this work was therefore to
develop and validate a technique for measuring compliance based on OCT measurements.
The OCT system developed in this work is based on a superluminescent diode emitting
light in the near-infrared range at 870 nm. The system produces structural and flow images
of the cerebral microvasculature in mice and rats. It has a maximum axial resolution of
9 µm, a penetration depth of 600 µm and a sensibility of 105 dB. The system was also able
to produce accurate flow measurements between ∼ 10 and ∼ 100 nL/s when tested on a
fantom and produced accurate volumetric maps of blood vessels with arterioles as small as
30 µm being imaged.
Along with the standard protocols for imaging volumes and slices through the vasculature,
a novel reconstruction technique was developed. This technique uses electrocardiography
information to produce sequences of OCT slices over one cardiac cycle. These sequences
reveal the changes in blood speed and vessel area over that cycle. A simple arterial model
then uses this novel information to produce an estimate of vessel compliance.
In order to test this new compliance evaluation method, a group study is presented.
This study aims to reveal differences in arteriolar compliance between a group of normal
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mice and another one which spontaneously develops atherosclerotic lesions. Recent ex-vivo
measurements have revealed that compliance of larger arteries in the brain is higher in the
atherosclerotic group. The OCT study was able to corroborate this result in a non-invasive
manner. Furthermore, OCT was able to estimate compliance in vessels that have thus far
been too small for ex-vivo preparations. The same trend was observed for these smaller
arterioles as that of the larger arteries where vessels of atherosclerotic mice would have a
higher compliance then wild type vessels.
Following the group study, success in reaching the objectives of this work is evaluated.
The system was found to offer satisfactory performance in terms of resolution, sensitivity and
depth of field. Hardware and software improvements are suggested in order to achieve higher
imaging quality. However, volumetric and cardiac reconstructions provide satisfactory results
for compliance evaluation. Overall, every objective of this work is reached and OCT was
successfully demonstrated to be a viable tool for evaluating cerebral arteriolar compliance
in-vivo.
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Liste des sigles et abre´viations
ABRE´VIATIONS
OCT Tomographie par cohe´rence optique
(Optical Coherence Tomography )
CBF Flux sanguin ce´re´brale (Cerebral Blood Flow)
CMV Microvasculature Ce´re´brale (Cerebral Microvasculature)
SLD ou SLED Diode Superluminescente (Superluminescent Diode)
TD-OCT OCT temporelle
FD-OCT OCT dans le domaine de Fourier
FC-APC Connecteur de fibre optique a` ferrule poli a` angle
(Ferrule Connector - Angle polished Connector)
ATX Souris de´veloppant spontane´ment des plaques d’athe´roscle´rose
WT Souris normales (Wild Type)
NOTATIONS
c Vitesse de la lumie`re
C Compliance d’un vaisseau sanguin
Cˆ E´valuateur de la compliance
fD Fre´quence Doppler
k Nombre d’onde
L Longueur d’un vaisseau sanguin
λ Longueur d’onde
λ0 Longueur d’onde centrale de la source
∆λ Largeur du spectre de la source
η Viscosite´ du sang
n Indice de re´fraction dans un milieu
P Pression arte´rielle
Φ Flux sanguin
r Rayon d’un vaisseau sanguin
τ Pe´riode entre l’acquisition de deux lignes
V Volume d’un vaisseau sanguin
v Vitesse d’une particule re´trodiffusante
w E´tranglement d’un faisceau gaussien
ω Fre´quence angulaire optique
1Chapitre 1
INTRODUCTION
1.1 L’imagerie optique me´dicale
L’imagerie optique connaˆıt depuis les trois dernie`res de´cennies des pousse´es sur plusieurs
fronts dans le domaine me´dical. L’utilisation de la lumie`re permet d’envisager le remplace-
ment de me´thodes invasives par des techniques ne ne´cessitant pas l’utilisation de marqueurs,
le pre´le`vement de tissus ou l’utilisation de radiation ionisante. Les modalite´s d’imageries op-
tiques modernes se classent en deux cate´gories selon leur profondeur de pe´ne´tration et leur
re´solution. D’abord, il y a les techniques d’imagerie diffuse qui permettent d’inte´grer l’ab-
sorption de la lumie`re dans un grand volume de tissus. Elles fournissent des images posse´dant
une tre`s faible re´solution spatiale (de l’ordre du cm) mais une tre`s grande re´solution tem-
porelle (jusqu’a` la ns avec les syste`mes de comptage de photons) sur une zone pouvant
atteindre quelques centime`tres. Un exemple est la spectroscopie de l’infrarouge proche (Near
Infra-Red spectroscopy, NIRS) qui permet de suivre avec pre´cision la quantite´ d’he´moglobine
oxyge´ne´e et non-oxyge´ne´e dans le cerveau et permet de calibrer les mesures prises par image-
rie par re´sonance magne´tique fonctionnelle ou` la re´ponse mesure´e ne de´pend que du niveau
d’oxyge´nation du sang.
Ensuite, il y a les techniques d’imagerie balistiques qui utilisent les photons non ou
tre`s peu diffuse´s pour obtenir des images a` tre`s haute re´solution de tissus mais avec une
tre`s faible pe´ne´tration. La microscopie confocale est sans aucun doute le type d’imagerie
balistique le plus connu et le plus utilise´ en recherche. Elle permet, a` l’aide de marqueurs
fluorescents, de reconstruire de cartes pre´cises de la position de mole´cules cibles dans un
tissu ou une culture cellulaire a` une re´solution pouvant atteindre le micron. Dans cette
meˆme cate´gorie, on retrouve e´galement la microscopie deux photons qui permet de de´tecter
plusieurs fluorophores par l’utilisation de multiples canaux et la tomographie optique qui
fonctionne sous le meˆme principe que la tomodensitome´trie par rayons X a` la diffe´rence de
l’utilisation de lumie`re. La technique d’imagerie balistique sur laquelle va porter ce me´moire
est la tomographie par cohe´rence optique (Optical Coherence Tomography, OCT).
21.2 La tomographie par cohe´rence optique
L’OCT de´veloppe´e par Huang et al. (1991) au Massachussetts Institute of Technology
utilise la proprie´te´ d’interfe´rence de la lumie`re afin d’obtenir des images de tissus biologiques
sur une profondeur pouvant aller jusqu’a` 3 mm. Elle permet une re´solution de l’ordre du
microme`tre et, bien qu’elle soit moins re´solue que la microscopie confocale, elle permet
d’acque´rir des volumes beaucoup plus rapidement.
L’imagerie OCT est analogue a` celle par ultrason par son me´canisme d’imagerie et de
reconstruction tomographique ou` un profil de re´flectivite´ selon la profondeur est obtenu. De
plus, comme l’imagerie par ultrason, il est possible de mesurer des vitesses de de´placements
avec un calcul Doppler OCT ou` une vitesse de de´placement v d’un re´trodiffuseur cause une
fre´quence Doppler : fD = v/λ, ou` λ est la longueur d’onde de la lumie`re ou de l’ultrason. La
diffe´rence principale re´side dans le fait que la longueur d’onde utilise´e en OCT est beaucoup
plus faible que celle utilise´e avec les ultrasons a` haute fre´quence, soit habituellement 1.3 µm
pour l’OCT et 30 µm pour les ultrasons a` 50 MHz. En tenant compte d’un bruit de base a`
3 Hz, l’OCT Doppler est capable de mesurer des vitesses de flux qui peuvent aller jusqu’a`
0.001 mm/s alors que les ultrasons sont limite´s a` une vitesse minimale d’environ 0.1 mm/s
tel que pre´sente´ a` la figure 1.1.
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Figure 1.1 Fre´quence Doppler cre´e´e par diffe´rentes vitesses de de´placement lors de l’utili-
sation de d’ultrason Doppler a` 5 et 50 MHz compare´ a` l’OCT Doppler a` 1.3µm. L’indice
de re´fraction du tissu est approxime´ a` 1,4 et le bruit de base e´lectronique et me´canique
inde´pendant de la fre´quence est de ∼ 3Hz. Tire´ de Yang et Vitkin (2007)
3Les longueurs d’onde utilise´es en OCT, habituellement situe´es vers 850 ou 1310 nm, ainsi
que les largeurs de bande de 20 a` 100 nm permettent d’obtenir une re´solution axiale de
l’ordre de 1 a` 10 µm. En tenant compte de l’absorption et de la diffusion de la lumie`re dans
les tissus biologiques, la profondeur de pe´ne´tration maximale de l’OCT avoisine 1 a` 2 mm.
Ces proprie´te´s font en sorte que l’OCT a un rapport de profondeur sur re´solution supe´rieur
a` 100, ce qui la qualifie selon Wang et Wu (2007) de modalite´ d’imagerie haute re´solution.
E´tant donne´ cette faible profondeur de pe´ne´tration, les applications de l’OCT ont toujours
e´te´ limite´es aux tissus minces et facilement pe´ne´trables par la lumie`re infra-rouge. Ainsi, cette
me´thode a trouve´ une niche en ophtalmologie ou` elle permet de faire des images de la corne´e
et de la re´tine sans risque de dommage a` l’oeil. Sa reconstruction de lignes en profondeur
permet d’avoir une image tridimensionnelle de la re´tine, information qui e´tait auparavant
inaccessible. Certains groupes, tels que White et al. (2003) et Leitgeb et al. (2003), ont utilise´
l’OCT afin de mesurer la vitesse du sang dans la re´tine. Une nouvelle me´thode d’acquisition
de´veloppe´e par Wang et al. (2007b) a permis d’e´valuer l’irrigation sanguine totale de la re´tine.
Ces de´veloppements visent l’utilisation de l’OCT afin de faire un diagnostique des maladies
de la re´tine et du nerf optique. Une e´tude par Medeiros et al. (2005) sur 88 patients atteints
de glaucome et 78 patients normaux a d’ailleurs de´montre´ sa capacite´ a` e´valuer l’e´paisseur
de diffe´rentes couches de la re´tine et ainsi faire une de´tection pre´coce du glaucome. Une
e´tude par Wang et al. (2009) sur une patiente en sante´ et une patiente diabe´tique (Type I)
atteinte d’une re´tinopathie a e´te´ mene´e a` l’aide de l’OCT afin de trouver un de´balancement
de la distribution du flux sanguin dans la re´tine de la patiente diabe´tique. Des appareils
commerciaux sont maintenant vendus pour l’utilisation en clinique.
La possibilite´ de concevoir un syste`me base´ sur des fibres optiques a mene´ au de´veloppe-
ment de sondes OCT inte´gre´es dans un cathe´ter. L’utilisation de cathe´ter est bien re´pandue
en cardiologie lors d’interventions coronariennes percutane´es, par exemple lors d’une angio-
plastie par ballonnet ou pour la pose d’un tuteur. Des cathe´ters OCT ont re´cemment e´te´
de´veloppe´s afin de produire des images radiales de l’inte´rieur d’arte`res coronaires permet-
tant ainsi la visualisation de la plaque athe´roscle´rotique. L’utilisation de sonde OCT dans
un cathe´ter s’est e´galement propage´e a` d’autres organes tubulaires tel que l’oesophage ou` il
a e´te´ utilise´ par Chen et al. (2007) afin d’e´valuer sa capacite´ a` diffe´rencier la structure de
tissus normaux de tissus ayant subit une me´taplasie chez des patients atteints de l’oesophage
de Barrett. La technique est e´galement prometteuse en dermatologie tel que souligne´ dans
la revue par Gambichler et al. (2005).
41.3 L’OCT en recherche cardiovasculaire ce´re´brale
Depuis les quatre dernie`res anne´es, de nouvelles techniques ont e´te´s de´veloppe´es afin
d’utiliser l’OCT pour imager le re´seau vasculaire ce´re´bral chez les petits animaux. Le travail
de Wang et al. (2007a) a ouvert la porte du domaine en de´veloppant une me´thode d’imagerie
du cerveau a` travers le craˆne chez la souris et une technique de reconstruction qui se´pare
les e´le´ments diffusants statiques et dynamiques dans le but de de´tecter la pre´sence de flux
sanguin. Les de´veloppements subse´quents a` ces premiers travaux visent l’ame´lioration de
la re´solution permettant l’imagerie de microvasculature ce´re´brale (Cerebral Microvascula-
ture, CMV), le de´veloppement de me´thodes pour mesurer le flux sanguin quantitatif en
nL/s et l’utilisation de la technique sur des rats a` travers des feneˆtres craˆniennes. Avec
sa rapidite´ d’acquisition, son impact minime sur le fonctionnement de la vasculature et sa
re´solution, l’OCT promet d’eˆtre un outil cle´ dans l’e´tude de la CMV chez les petits animaux.
La re´gulation du flux sanguin dans le cerveau est un aspect important des recherches
sur la vasculature ce´re´brale. En effet, les hypothe`ses les plus re´centes sur le de´veloppement
des maladies neuro-de´ge´ne´ratives semblent toutes pointer vers une cause vasculaire lie´e a` un
dysfonctionnement de la re´gulation sanguine. L’effet de celle-ci est encore mal connu sur la
mort neuronale et le fonctionnement du cerveau. Une meilleure compre´hension de ce lien
permettrait de de´velopper de nouvelles hypothe`ses sur le de´veloppement de maladies telle
que l’Alzheimer. Ces hypothe`ses permettraient d’envisager la mise au point de me´thodes
innovatrices de pre´vention et de traitement. Un parame`tre cle´ vers la compre´hension de la
re´gulation sanguine est la compliance arte´rielle. Cette caracte´ristique des vaisseaux exprime
leur re´ponse lorsque mis sous pression et joue un roˆle dans la distribution du flux. Des
outils existent pour mesurer la compliance de manie`re ex-vivo, mais ces mesures ne sont
pas repre´sentatives de la physiologie re´elle a` laquelle sont soumises les arte`res. De plus, les
me´thodes ex-vivo ne sont applicables qu’aux larges arte`res du cerveau et pas a` celles de la
CMV d’inte´reˆt. Un outil de mesure de la compliance arte´rielle sur un animal vivant, pouvant
sonder la CMV, serait donc un outil pertinent pour fournir de l’information jusqu’a` pre´sent
inaccessible.
L’OCT, par sa capacite´ de mesurer le flux sanguin ce´re´bral de manie`re non-invasive, sa
rapidite´ d’acquisition et sa pre´cision peut eˆtre un tel outil. C’est dans cette optique que
s’inscrit ce projet de recherche, soit de de´velopper un appareil OCT dans le but de mesurer
la compliance des arte`res de la CMV in-vivo.
51.4 Objectifs de recherche
Les objectifs de ce projet de maˆıtrise sont pre´sente´s en trois phases. Le premier objectif,
et le plus complexe, consiste au de´veloppement d’un appareil d’imagerie OCT. Cette phase
inclue le design optique et me´canique de l’appareil, le montage, la programmation et le test
de la de´tection de flux. De plus, l’appareil de´veloppe´ doit eˆtre facile d’utilisation afin qu’il
puisse servir dans le cadre de diverses e´tudes. L’objectif de de´veloppement sera conside´re´
atteint lorsque l’appareil sera capable de mesurer avec pre´cision des flux et des structures.
L’appareil doit e´galement de´montrer des caracte´ristiques de re´solution et de sensibilite´ e´gales
ou supe´rieures a` celles d’appareils semblables. L’e´tape ultime est la mesure de flux sanguin
in-vivo sur des animaux.
Le second objectif est de de´velopper une me´thode d’estimation de la compliance arte´rielle
base´e sur les informations disponibles lors d’acquisitions OCT. Cette me´thode est l’aspect
innovateur du travail.
L’objectif final est d’appliquer la me´thode d’estimation de la compliance a` deux types
d’animaux afin d’observer des diffe´rences entre eux. Le re´sultat obtenu doit pouvoir eˆtre com-
parable a` des donne´es de la litte´rature. L’atteinte de cet objectif pourra permettre d’affirmer
que l’OCT est un outil ade´quat pour la mesure de la compliance in-vivo.
1.5 Plan du me´moire
Ce me´moire fera d’abord une revue de la litte´rature permettant d’avoir une compre´hension
de l’OCT de ses de´buts jusqu’a` ses de´veloppements les plus re´cents en angiographie ce´re´brale.
La revue permettra e´galement de comprendre l’inte´reˆt de l’e´tude de la compliance vascu-
laire ce´re´brale en exposant les dernie`res hypothe`ses e´tablissant un lien entre celle-ci et le
de´veloppement de maladies neurode´ge´ne´ratives.
Suite a` cette revue de la litte´rature, la conception de l’appareil sera traite´e. L’optique,
la me´canique et le logiciel utilise´ seront quelques-uns des sujets aborde´s. Dans ce meˆme
chapitre, la reconstruction des images et l’obtention de mesures in-vivo suivront les e´tapes
de conception.
Des re´sultats obtenus sur l’appareil seront pre´sente´s dans le chapitre suivant la concep-
tion. Ces re´sultats permettront de confirmer le bon fonctionnement de celui-ci. La perfor-
mance de l’appareil sera e´galement e´tudie´e par plusieurs indicateurs tel que la re´solution et
la profondeur de pe´ne´tration.
Ensuite, un article soumis pour publication en date du 5 aouˆt 2011 sera pre´sente´. Dans
cet article, l’appareil OCT est utilise´ afin de comparer la compliance ce´re´brale entre deux
6populations de souris. Les re´sultats sont interpre´te´s a` l’aide d’un mode`le vasculaire et sont
compare´s a` des donne´es publie´s dans la litte´rature.
Finalement, une discussion ge´ne´rale terminera ce travail afin de confirmer l’atteinte
des objectifs. Cette discussion couvrira e´galement les limitations que rencontre le syste`me
de´veloppe´ et les ame´liorations possibles.
7Chapitre 2
REVUE DE LITTE´RATURE
La revue de la litte´rature ici propose´e a pour objectif de couvrir les bases ayant permis
la re´alisation de ce projet de maˆıtrise. Les principales e´quations ne´cessaires a` la conception
d’un syste`me OCT seront pre´sente´es ainsi que les conside´rations techniques importantes.
L’aspect ce´re´brovasculaire a` l’e´tude dans ce projet de maˆıtrise sera e´galement pre´sente´ dans
la perspective d’un lien avec les maladies neurode´ge´ne´ratives. Un pont reliant l’OCT et la
recherche neurovasculaire sera e´tabli par l’entremise des travaux re´cents dans ce domaine.
2.1 Bases de l’OCT
2.1.1 L’OCT temporelle
L’invention de l’OCT est attribue´e a` Huang et al. (1991) dans un court article d’a` peine
quatre pages pre´sentant la technique pour la premie`re fois. La figure 2.1 pre´sente le sche´ma
du montage tire´ de cette publication. Ce montage est un interfe´rome`tre de Michelson fibre´.
La source de lumie`re utilise´e est une diode superluminescente (Superluminescent Diode :
SLED ou SLD) produisant une lumie`re centre´e a` 830 nm. La lumie`re est injecte´e dans une
fibre optique mono-mode (Single mode fiber : SMF) puis divise´e en deux par un coupleur.
La premie`re partie de la lumie`re est dirige´e vers le bras d’e´chantillon (Sample sur le
sche´ma) ou` elle est collime´e et envoye´e sur un e´chantillon. La lumie`re est re´fle´chie a` diffe´rentes
profondeurs par les structures de l’e´chantillon puis retourne dans la SMF. De fac¸on analogue,
la seconde partie de la lumie`re est envoye´e dans un bras de re´fe´rence ou` elle est re´fle´chie
par un miroir et retourne´e dans la fibre. Les deux lumie`res se combinent et leur addition est
capte´e par un photode´tecteur.
Pour comprendre le signal de´tecte´ par le photode´tecteur, un mode`le simple est de´veloppe´
par Wang et Wu (2007) ou` la lumie`re envoye´e est re´fle´chie par un seul re´flecteur a` des
distances lR et lS dans les bras de re´fe´rence et d’e´chantillon respectivement. E´tant donne´ la
source de lumie`re large bande, le champ e´lectrique re´sultant de chacun des bras de´pend de
8Figure 2.1 Sche´ma original de l’OCT Temporel tire´ de Huang et al. (1991)
la fre´quence angulaire optique ω soit :
ER(ω) = ER0(ω)exp(i(2kR(ω)lR − ωt)) (2.1)
ES(ω) = ES0(ω)exp(i(2kS(ω)lS − ωt)) (2.2)
ou` E0 est l’amplitude du champ et k(ω), le nombre d’onde. Le champ e´lectrique sur le
de´tecteur provenant de l’addition de ces champs est :
E(ω) = ER(ω) + ES(ω) (2.3)
L’intensite´ lumineuse correspondant a` ce champ s’e´crit :
I(ω) = |ER(ω) + ES(ω)|2 (2.4)
= ER0(ω)
2 + ES0(ω)
2
+ 2Re{ER0(ω)E∗S0(ω)exp(−i2(kR(ω)lR − kS(ω)lS))} (2.5)
ou` Re{· · · } est la partie re´elle et E∗S0 est le conjugue´ de ES0. Les deux premiers termes de
l’e´quation 2.5 sont constants et le troisie`me terme d’interfe´rence varie selon la diffe´rence de
marche entre les deux ondes. On peut donc l’isoler :
IAC(ω) = 2Re{ER0(ω)E∗S0(ω)exp(−i∆φ(ω))} (2.6)
∆φ(ω) = 2kR(ω)lR − 2kS(ω)lS (2.7)
Le photo-de´tecteur inte`gre cette intensite´ sur toutes les fre´quences angulaires, le signal
9de´tecte´ par celui-ci est :
IAC ∝ Re
{∫ ∞
−∞
S(ω)exp(−i∆φ(ω))dω
}
(2.8)
S(ω) ∝ ER0(ω)E∗S0(ω) (2.9)
En supposant que le spectre de la source (S(ω)) est limite´ autour d’une fre´quence centrale
ω0 et que les mate´riaux utilise´s dans les deux bras sont uniformes et non-dispersifs, il est
possible de faire un de´veloppement de Taylor du premier ordre du nombre d’onde autour de
la fre´quence centrale :
kS(ω) = kR(ω) = k(ω) = k(ω0) + k
′(ω0)(ω − ω0) (2.10)
ou` k′(ω) est la de´rive´e premie`re de k selon ω. On de´finit la diffe´rence de marche comme
∆l = lR − lS et l’e´quation 2.7 devient :
∆φ(ω) = k(ω0)(2∆l) + k
′(ω0)(ω − ω0)(2∆l) (2.11)
= ω0∆τp + (ω − ω0)∆τg (2.12)
Ou` ∆τp = (2∆l)k(ω0)/ω0 est la diffe´rence de phase entre les deux bras (de´lai de phase) et
∆τg = k
′(ω0)(2∆l) est la diffe´rence de la propagation de groupe entre les deux bras (de´lai de
groupe). On peut donc inse´rer l’expression 2.12 dans l’e´quation 2.8 et supposant que S(ω)
est syme´trique autour de ω0, on tire la partie re´elle :
IAC ∝ Re
{∫ ∞
−∞
S(ω)exp(−i(ω0∆τp + (ω − ω0)∆τg))dω
}
(2.13)
∝ Re
{
exp(−iω0∆τp)
∫ ∞
−∞
S(ω)exp(−i(ω − ω0)∆τg)dω
}
(2.14)
∝ cos(ω0∆τp)
∫ ∞
−∞
S(ω)exp(−i(ω − ω0)∆τg)dω (2.15)
Le terme en cosinus de l’e´quation 2.15 repre´sente une fre´quence porteuse qui de´pend de
la diffe´rence de marche et l’inte´grale forme une enveloppe. Si S(ω) est un spectre gaussien
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centre´ sur ω0 avec un e´cart-type de σω, l’e´quation 2.15 devient :
S(ω) =
1√
2piσω
exp
(
−(ω − ω0)
2
2σ2ω
)
(2.16)
IAC ∝ exp
(
−(∆τg)
2σ2ω
2
)
cos(ω0∆τp) (2.17)
∝ exp
(
−(∆l)
2
2σ2l
)
cos(2k0∆l) (2.18)
ou`, moyennant une propagation dans l’air, les remplacements suivant ont e´te´ effectue´s :
τg = τp = 2∆l/c (2.19)
σl =
c
2σω
(2.20)
k0 = ω0/c (2.21)
La re´solution axiale d’un OCT est de´finie par la largeur a` mi-hauteur de l’enveloppe
gaussienne de l’e´quation 2.18, soit :
∆zR =
(
2
√
2 ln 2
)
σl (2.22)
Une source de lumie`re est habituellement de´finie par sa largeur a` mi-hauteur dans le do-
maine des longueurs d’onde. En effectuant les remplacements ne´cessaires, il devient possible
d’exprimer la re´solution axiale en fonction de la largeur a` mi-hauteur du spectre ∆λ et de
sa longueur d’onde centrale λ0 :
∆zR =
2ln2
pi
λ20
∆λ
(2.23)
Afin de former une image, le bras de re´fe´rence balaie en profondeur sur une distance
e´quivalente a` la profondeur de l’e´chantillon a` imager. La vitesse de balayage, vb = ∆l/t
de´termine la fre´quence porteuse, fP du cosinus de l’e´quation 2.18 par :
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ω0∆τp = k(ω0)2∆l (2.24)
=
2pi
λ0
2vbt (2.25)
= 2pi
2vb
λ0
t (2.26)
fP =
2vb
λ0
(2.27)
Dans le cas d’une vitesse de balayage lente, il est possible d’augmenter la fre´quence
porteuse en ajoutant un oscillateur qui fait varier la longueur du bras de re´fe´rence tre`s
rapidement. Avec une fre´quence porteuse plus e´leve´e, il devient plus facile de se´parer le
cosinus de l’enveloppe qui contient l’image.
La figure 2.2 pre´sente les ope´rations effectue´es sur le signal obtenu par le photo-de´tecteur
en TD-OCT. Le balayage de la longueur du bras de re´fe´rence cre´e un patron d’interfe´rences
compose´ d’une fre´quence porteuse et d’une enveloppe. Un filtre passe-haut vient enlever les
contributions continues au signal, ER0(ω)
2+ES0(ω)
2 dans l’e´quation 2.5. Le signal est rectifie´
a` l’aide d’un rectificateur actif et un filtre passe-bas permet de re´cupe´rer son enveloppe. Le
signal est ensuite nume´rise´.
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Figure 2.2 Traitement du signal obtenu lors du balayage de deux re´flecteurs.
Dans le syste`me pre´sente´ par Huang et al. (1991), un scan e´quivaut a` une profondeur
de 2mm balaye´e a` une vitesse vb = 1.6mm/s. La longueur d’onde centrale y est de 830 nm.
La fre´quence porteuse vaut donc fP ∼ 3.8 kHz. Un oscillateur pie´zo-e´lectrique ajoute une
fre´quence de 21.2 kHz ce qui donne une modulation a` 25 kHz. La reconstruction y est faite
en de´modulant le signal a` cette fre´quence. Apre`s chaque balayage d’une ligne, le faisceau est
de´place´ late´ralement afin de prendre une autre ligne et finalement pouvoir reconstruire une
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image en deux dimensions. Ce mode d’acquisition est appele´ B-mode.
Le facteur cle´ de la vitesse d’acquisition d’un syste`me TD-OCT est la vitesse maximale
de balayage du bras de re´fe´rence. Plusieurs techniques de balayage haute vitesse ont donc e´te´
invente´es dans les anne´es 90 suite a` l’introduction de cette dernie`re. Une de ces techniques
est pre´sente´e a` la figure 2.3(a) ou` plusieurs re´flexions permettent de multiplier la vitesse de
balayage. Des techniques de balayage rapide dans l’espace de Fourier permettent e´galement
de de´coupler les de´lais de phase et de groupe. Ces techniques utilisent une paire re´seau-lentille
ainsi qu’un miroir de balayage tel qu’illustre´ a` la figure 2.3(b) afin de varier la diffe´rence de
marche de la phase et du groupe selon l’angle du miroir.
Dans l’OCT temporelle, l’acquisition se fait de manie`re se´quentielle et, malgre´ les tech-
niques de balayage, la vitesse reste un facteur limitant important. Toutefois, l’e´quation 2.5
montre clairement que l’intensite´ de l’interfe´rence est fonction de la fre´quence angulaire ω
et le patron ainsi forme´ contient toute l’information pour la reconstruction de l’image. C’est
de ceci que de´coule le second type d’OCT pre´sente´ a` la section suivante : l’OCT dans le
domaine de Fourier.
2.1.2 L’OCT dans le domaine de Fourier
En remplac¸ant le de´tecteur unique d’un TD-OCT par un spectrome`tre, il devient possible
d’effectuer en un seul instant une mesure sur toute la profondeur. Cette technique, appele´e
OCT dans le domaine de Fourier (FD-OCT), permet d’aller plus rapidement que l’OCT
temporelle puisque l’acquisition ne ne´cessite aucun de´placement me´canique. De plus, par la
multiplication des de´tecteurs, elle me`ne a` une augmentation du rapport signal sur bruit et
de la gamme dynamique tel que souligne´ parAndretzky et al. (1998).
La figure 2.4 pre´sente le sche´ma de base d’un FD-OCT fonctionnant a` l’air libre. Comme
(a) Bras de balayage base´ sur des mi-
roirs non paralle`les
ning mirror [25]. The distance !y that a wavelength component ! traverses as a
function of scanning mirror tilt angle " is calculated (taking into account the fact
that the beam traverses the path !y four times) and multiplied by 2#=! to convert
from displacement to phase shift. This phase shift can also be written as a function of
angular optical frequency !:
118 Rollins and Izatt
(a)
(b)
Figure 16 Schematics of the Fourier domain optical delay line. (a) View from above. The
incident, collimated broadband light is diffracted from the grating and spectrally dispersed.
The lens parallelizes the dispersed spectrum while focusing it to a line on the scanning
mirror. The scanning mirror imposes a linear phase ramp on the spectrum and redirects
the light back through the lens, which recollimates the beam and reconverges the spectrum
onto the grating. The beam then diffracts in a reverse manner from the grating and pro-
pagates collimated and undispersed toward the double-pass mirror collinear with the inci-
dent beam. The double-pass mirror turns the light back through an identical path. Double
passing is illustrated clearly in (b). (Courtesy of OSA.)
(b) Bras de balayage haute vitesse dans
le domaine de Fourier.
Figure 2.3 Bras de balayage pour TD-OCT. Tire´s de Bouma et Tearney (2001)
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pour l’OCT temporelle, la source de lumie`re est une source large bande, par exemple une
SLED. La lumie`re est collime´e par une lentille et envoye´e vers un interfe´rome`tre de Michelson
ou` le bras de re´fe´rence est compose´ d’un miroir et l’autre bras de l’e´chantillon. Le patron
d’interfe´rence I(k) produit par la recombinaison de ces deux lumie`res est de´tecte´ par un
spectrome`tre compose´ d’un re´seau, d’une lentille et d’une matrice de photode´tecteurs.
Figure 2.4 Sche´ma d’un montage OCT dans le domaine de Fourier
La re´flectivite´ apparente de l’e´chantillon selon la profondeur, de´note´e par r′S(lS), diffe`re
de la re´flectivite´ re´elle par l’absorption et la dispersion de la lumie`re a` mesure qu’on entre
en profondeur dans l’e´chantillon. C’est cette re´flectivite´ que l’on essaie de reconstruire afin
d’obtenir une image structurelle de l’e´chantillon. Le signal d’interfe´rence de´tecte´ par le spec-
trome`tre est donne´ par l’e´quation 2.28 ou` S(k) est le spectre de la source, rR est la re´flectivite´
du miroir de re´fe´rence, lS est la distance parcourue par la lumie`re a` l’inte´rieur de l’e´chantillon
et nS est l’indice de re´fraction de l’e´chantillon.
I(k) = S(k)
{
r2R + rR
∫ +∞
−∞
rˆ′S(lS) exp(i2knSlS)dlS
+
1
4
∣∣∣∣ ∫ +∞−∞ rˆ′S(lS) exp(i2knSlS)dlS
∣∣∣∣2
}
(2.28)
Dans l’e´quation 2.28, le premier terme entre parenthe`ses correspond a` l’intensite´ lumi-
neuse re´fle´chie par le miroir de re´fe´rence, le second terme a` l’interfe´rence entre les deux bras
et le dernier terme est l’interfe´rence propre de l’e´chantillon qui provient de l’interaction entre
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les ondes re´fle´chies a` diffe´rentes profondeurs de celui-ci. Le signal d’inte´reˆt correspond au
second terme, la reconstruction du signal OCT se fait donc en l’isolant et en tentant de le
maximiser.
Le changement de variable lS = l
′
S/(2nS) permet d’exprimer l’e´quation 2.28 en employant
des transforme´es de Fourier sous la forme :
I(k) = S(k)
{
r2R +
rR
2nS
F
{
rˆ′S
(
l′S
2nS
)}
(k)+
1
16n2S
∣∣∣∣F {rˆ′S ( l′S2nS
)}
(k)
∣∣∣∣2
}
(2.29)
ou` la transforme´e de Fourier est :
F (k) = F{f(l′S)}(k) =
∫ +∞
−∞
f(l′S) exp(ikl
′
S)dl
′
S (2.30)
et sa transforme´e inverse est :
f(l′S) = F−1{F (k)}(l′S) =
1
2pi
∫ +∞
−∞
F (k) exp(−ikl′S)dk (2.31)
En appliquant la transforme´e de Fourier inverse a` l’e´quation 2.29 on obtient :
F−1{I(k)}(l′S) = F−1{S(k)}(l′S) ∗
{
r2R
2nS
δ
(
l′S
2nS
)
+
rR
2nS
rˆ′S
(
l′S
2nS
)
+
1
16n2S
C
{
rˆ′S
(
l′S
2nS
)}}
(2.32)
ou` δ de´note la fonction delta de Dirac, C, la fonction d’autocorre´lation et ∗, le produit de
convolution. Le deuxie`me terme entre parenthe`ses est la fonction de re´flectivite´ recherche´e
et les deux autres sont des termes parasites qu’il faut e´liminer.
Afin de retrouver la fonction de re´flectivite´ r′S(lS) sur un syste`me FD-OCT, il faut d’abord
prendre une mesure de la lumie`re re´fle´chie par le bras de re´fe´rence qui correspond a` S(k)r2R.
Cette mesure se prend en bloquant le bras d’e´chantillon (rˆ′S = 0). On soustrait et divise cette
mesure de l’interfe´rogramme avant d’appliquer la transforme´e de Fourier inverse, soit
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F−1
{
I(k)− S(k)r2R
S(k)r2R
}
(l′S) =
1
2nSrR
rˆ′S
(
l′S
2nS
)
+
1
16n2Sr
2
R
C
{
rˆ′S
(
l′S
2nS
)}
(2.33)
Γ˜(z) = F−1
{
I(k)− S(k)r2R
S(k)r2R
}
(2nSz) (2.34)
Suite a` cette ope´ration, le changement de variable l′S = 2nSlS ou` lS = z permet de revenir
dans l’espace de l’e´chantillon. On de´note Γ˜(z) le signal complexe obtenu a` la suite de cette
transformation. La norme de ce signal encode la structure de l’e´chantillon.
Le second terme de l’e´quation 2.33, qui correspond a` l’autocorre´lation du bras d’e´chantil-
lon, peut eˆtre minimise´ en augmentant l’intensite´ du bras de re´fe´rence et en minimisant les
re´flexions sur des surfaces tre`s re´fle´chissantes dans le bras d’e´chantillon. Ces re´flexions causent
des interfe´rences parasites qui cre´ent une image double de l’e´chantillon apre`s reconstruction.
Une ope´ration critique lors de la reconstruction d’images en FD-OCT est la line´arisation
des donne´es dans l’espace des nombres d’onde k. En effet, l’ope´ration de transforme´e de
Fourier s’applique sur l’interfe´rogramme dans l’espace des k. Toutefois, le spectrome`tre donne
habituellement un spectre en fonction de la longueur d’onde. Il est donc ne´cessaire d’effectuer
une interpolation nume´rique des donne´es afin de passer dans l’espace des k pour un syste`me
FD-OCT base´ sur un spectrome`tre.
Un autre type de FD-OCT qui ne sera pas aborde´ dans ce travail est un syste`me avec
source de lumie`re balaye´e. La source de lumie`re utilise´e dans ces syste`mes n’est pas une diode
produisant une lumie`re faiblement cohe´rente mais plutoˆt un laser ou` la longueur d’onde est
balaye´e de manie`re re´pe´titive tre`s rapidement afin d’obtenir un spectre dans le temps pour
chaque ligne de l’acquisition. La de´tection du signal s’y fait a` l’aide d’un seul photo-de´tecteur
et d’une carte d’acquisition. Les sources de lumie`res a` balayage reposent habituellement sur
un milieu d’amplification et un me´canisme de balayage en longueur d’onde. Il est d’ailleurs
possible de concevoir des syste`mes permettant un balayage line´aire dans l’espace des k ce
qui acce´le`re la reconstruction. De plus, ces syste`mes fonctionnent souvent a` 1310 nm et plus
ce qui permet d’utiliser des circulateurs afin de re´cupe´rer la partie du signal d’interfe´rence
habituellement perdue dans le bras de la source. En combinant cette partie avec celle qui
retourne dans le bras de de´tection habituel, il devient possible d’utiliser un de´tecteur balance´
afin d’e´liminer le terme d’autocorre´lation de l’e´chantillon et ainsi ame´liorer significativement
la qualite´ de l’image.
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2.1.3 L’OCT Doppler
Base de l’OCT Doppler
Un aspect cle´ de l’imagerie OCT est la capacite´ de mesurer le de´placement a` l’inte´rieur
d’un e´chantillon par le biais de l’effet Doppler. La figure 2.5 pre´sente la ge´ome´trie typique
d’un re´flecteur en de´placement dans un e´chantillon OCT. Le re´flecteur se de´place a` une
vitesse v selon un angle θ par rapport a` l’onde incidente. La composante de la vitesse per-
pendiculaire a` l’onde incidente est vZ = cos(θ). Dans un TD-OCT, l’effet sur la diffe´rence
de marche est le meˆme que celui du balayage du bras de re´fe´rence cre´ant ainsi, de manie`re
homologue a` la fre´quence porteuse de l’e´quation 2.27, une fre´quence Doppler :
fD =
2vcos(θ)
λ0
(2.35)
Figure 2.5 Re´flecteur en de´placement
La fre´quence porteuse du signal de´tecte´, f ′P devient donc :
f ′P = fP + fD (2.36)
Plusieurs techniques existent afin d’estimer localement cette fre´quence telles que la trans-
forme´e de Fourier de courte dure´e, la transforme´e de Wigner et la me´thode du passage
a` ze´ro. La vitesse mesurable en TD-OCT est limite´e par deux bornes. D’un coˆte´, celle-
ci ne peut eˆtre infe´rieure a` −fP puisque la fre´quence porteuse de´tecte´e serait nulle. De
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l’autre, la fre´quence d’e´chantillonnage fE du syste`me limite la fre´quence maximale de´tectable
et ainsi fD < fE/2 − fP . Pour un syste`me avec une fre´quence porteuse de 25 kHz, une
fre´quence d’e´chantillonnage de 100 kHz et une longueur d’onde centrale a` 830 nm, la plage
de fre´quence accessible est −25 kHz < fD < 25 kHz et la plage de vitesse accessible est donc
de −10 mm/s < v cos(θ) < 10 mm/s.
En FD-OCT, la fre´quence porteuse n’est pas accessible puisqu’il n’y a pas de balayage du
miroir de re´fe´rence. Donc, la fre´quence Doppler ne peut eˆtre estime´e a` l’aide d’une mesure sur
une seule ligne. Pour acce´der a` la fre´quence Doppler en FD-OCT, il faut comparer l’e´volution
de l’interfe´rogramme entre deux acquisitions subse´quentes de la meˆme ligne. Pour ce faire,
on se base sur la diffe´rence de phase entre deux lignes Γ˜(z) reconstruites par l’e´quation 2.33.
La phase au temps t est donne´e par :
Φ(z, t) = arctan
(
Im(Γ˜(z, t))
Re(Γ˜(z, t))
)
(2.37)
La diffe´rence de phase entre deux mesures prises au meˆme endroit se´pare´es d’un temps
τ est ∆Φ(z, τ) = Φ(z, t + τ) − Φ(z, t). Cette diffe´rence de phase est relie´e a` la fre´quence
Doppler par :
fD(z) =
∆Φ(z, τ)
2piτ
(2.38)
La fre´quence Doppler peut ainsi eˆtre de´termine´e sans ambigu¨ıte´ entre les limites ou` ∆Φ ∈
[−pi,+pi]. Lorsque la vitesse est trop e´leve´e, la valeur de la diffe´rence de phase peut de´passer
la limite de fre´quence accessible et on assiste a` un repliement. Les syste`mes Doppler en FD-
OCT sont donc sujets a` une limitation au niveau de la vitesse maximale accessible selon
le temps d’acquisition (τ) utilise´. En utilisant un temps plus court entre deux acquisitions,
la vitesse maximale avant repliement devient plus grande. Toutefois le nombre de photons
de´tecte´s diminue. La norme de la fre´quence maximale de´tectable sans repliement est :
fmaxD =
1
2τ
(2.39)
La vitesse verticale maximale de´tectable est donc :
vmaxz =
λ0
4τn
(2.40)
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Me´thodes pour l’estimation de la fre´quence Doppler en FD-OCT
L’estimation de la phase directement a` partir de Γ˜ suivi par l’application de l’e´quation
2.38 ne donnent habituellement pas un bon re´sultat puisque le mouvement des particules
cre´e une de´corre´lation qui peut venir comple`tement changer la phase du signal. Plusieurs
me´thodes ont donc e´te´ de´veloppe´es afin d’estimer localement l’effet Doppler. Dans le cha-
pitre 32 du livre Optical Coherence Tomography in Cardiovascular Research, Yang et
Vitkin (2007) pre´sentent plusieurs de ces techniques. Une premie`re est le Doppler Spec-
trum Mode ou` une transforme´e de Fourier de courte dure´e en une seule position permet de
suivre dans le temps la norme du spectre de la fre´quence Doppler. Une seconde technique
est le Power Doppler Mode qui permet d’obtenir le volume de flux sanguin. Une troisie`me
technique est le Velocity Variance mode qui permet d’identifier les zones ou` la variance
de la vitesse est e´leve´e. Ainsi, un tissu statique de´montrera une faible variance alors qu’un
flux rapide aura une tre`s grande variance.
Le Color Doppler Mode et l’autocorre´lateur de Kasai
La technique la plus importante pre´sente´e par Yang et Vitkin (2007) est le Color Dop-
pler Mode car elle permet d’obtenir en tout point la fre´quence Doppler ainsi que la direc-
tion du flux. Cette technique repose sur l’autocorre´lation du signal. En TD-OCT, ceci est
fait a` l’aide d’une ligne de de´lai telle que pre´sente´ par Rollins et al. (2002). En FD-OCT,
l’autocorre´lateur propose´ par Kasai et al. (1985) est couramment utilise´. Cette technique,
originalement de´veloppe´e pour l’imagerie par ultrason, a e´te´ adapte´e par Yang et al. (2002)
au Doppler OCT. Le principe est de comparer la phase entre plusieurs lignes et de faire sa
moyenne dans une re´gion d’inte´reˆt.
Une ame´lioration a` la technique de Yang est apporte´e par Ren et al. (2006) qui propose
une nouvelle me´thode de calcul qui ame´liore la sensibilite´ aux re´flecteurs en mouvement.
Soit Γj(z) le signal complexe obtenu a` la suite de la transforme´e de Fourier de l’e´quation
2.33 pour la j-e`me ligne. On calcule d’abord la diffe´rence entre deux lignes adjacentes par :
M˜j(z) = Γ˜j+1(z)− Γ˜j(z) (2.41)
On de´finit ensuite une zone sur N lignes et K profondeurs ou` l’on va obtenir une valeur
moyenne de laquelle on peut tirer la fre´quence Doppler locale :
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Aj(z) =
m+K∑
z=m
n+N∑
j=n
M˜j(z)M˜
∗
j+1(z) (2.42)
f jD(z) =
1
2piτ
arctan
{={Aj(z)}
<{Aj(z)}
}
(2.43)
Le re´sultat pre´sente´ par Ren et al. (2006) est celui d’un flux dans un capillaire ou`
la me´thode permet d’obtenir un profil de flux laminaire parabolique mieux de´finit que la
me´thode phase-resolved standard base´e sur une transforme´e de Hilbert telle que de´finie
par Zhao et al. (2000b).
L’avantage de cette me´thode sensible aux re´flecteurs en mouvement est qu’elle permet
de varier la taille de la zone de moyennage. Avec une plus grande taille de zone, on re´duit
la sensibilite´ aux petits flux mais en meˆme temps on diminue e´norme´ment le bruit Doppler
provenant de re´flecteurs statiques. Cette zone de moyennage permet e´galement d’obtenir des
flux plus continus.
2.2 Imagerie de la microvasculature ce´re´brale
L’e´tude des re´seaux vasculaires fut une des premie`res applications de l’OCT Doppler.
Les premiers de´veloppements de la technique e´tait d’abord centre´s sur l’imagerie du re´seau
vasculaire de la peau [Zhao et al. (2000a,b); Ren et al. (2002)] puis celui de la re´tine [Leitgeb
et al. (2003); White et al. (2003); Makita et al. (2006); Wang et al. (2007b, 2009)]. La
profondeur de pe´ne´tration de l’OCT e´tant limite´e de 1 a` 3 mm selon la longueur d’onde,
l’e´valuation de la vasculature par l’OCT est contrainte a` l’e´tude des structures a` la surface
des tissus. Chez l’humain la CMV est difficilement accessible pour l’imagerie a` l’OCT, mais
les petits animaux, tels que les souris et les rats, se preˆtent a` de telles e´tudes.
Wang et al. (2007a) a e´te´ le premier a` rapporter l’imagerie de la CMV sur une souris.
La technique intitule´e Optical Angiography est en quelque sorte un couplage entre un
FD-OCT par la de´tection d’un spectre et un TD-OCT par l’utilisation d’un stage pie´zo-
e´lectrique sur le miroir de re´fe´rence. La modulation pie´zo-e´lectrique introduit une fre´quence
Doppler constante dans les donne´es qui permet de se´parer les re´flecteurs statiques et en
mouvement. La transforme´e de Hilbert et la transforme´e de Fourier sont ensuite applique´es
afin d’obtenir les images structurelles et de flux de l’e´chantillon. Dans cette technique, la
vitesse de mouvement du bras de re´fe´rence impose le seuil de de´tection des particules et
tous les flux plus petits que le seuil seront conside´re´s comme des e´le´ments statiques. L’image
obtenue, contrairement au Color Doppler, ne contient pas l’information de vitesse et de
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direction des particules. La figure 2.6 pre´sente le re´sultat de la technique de Wang et al.
(2007a), la diame`tre minimal des vaisseaux de´tecte´s est approximativement 50 µm.
and associated videos].  In the current configuration of Fig. 1, the imaging speed was 10 
frames per second; the entire image acquisition time of Fig. 3 was ~50s. This imaging time 
can be shortened by employing a higher power light source and a higher speed of piezo-
translation stage. The computation time for pos  processing of imag s was ~4.2 s per slic  on 
a personal computer, or about 35 min for a full 3D image. This computational load can be 
reduced significantly with parallel processing on a more powerful computer. 
 
Fig. 3. A volume of 2.2x2.2x1.7 mm3 of an adult mouse brain with the skull intact was imaged 
with OAG in vivo. The imaging time to obtain this 3-D OAG image took about 50s using 
current system setup (Fig. 1). (A), The 2-D x-y projection view of cerebro-vascular flow within 
the scanned volume that maps the detailed blood vessel network, including the capillaries.  (B), 
Complete 3-D view of the blood flow map merged into the 3-D microstructures available in the 
positive space of the OAG output. The 3-D volume rendering of the blood vessel network 
skeleton is shown to illustrate how the blood vessels are orientated and localized in the 3-D 
microstructure of tissue. Using suitable software, this 3-D view could be rotated, cut and 
examined from any angle to illustrate the spatial relationship between the blood flow and tissue 
microstructures. See also movie1.avi (2.5MB) and movie2.avi (3.5MB). 
 
The detailed cerebro-vascular perfusion that can be visualized in 3-D using OAG, 
combined with the quantification of blood flow within individual blood vessels and tissue 
volumes, holds considerable appeal for the investigation of neurological diseases in small 
animal models.  For example, ischemic thrombotic stroke is widely studied in small animal 
models such as the genetically altered mouse.  Thus a detailed view of cerebro-vascular blood 
flow phenomena and its regulation across the entire cerebral cortex – at the level of individual 
blood vessels down to the capillary – will be important to better understand the 
pathophysiology of cerebrovascular diseases and the potential benefits of pharmacological 
interventions. To document that OAG can serve as a tool in the study of cerebro-vascular 
blood flow, multiple 3-D images of the mice brain were collected over different regions of the 
skull. Images from different regions of brain were then combined as a mosaic.  Figure 4(A) 
shows the blood flow in the cerebral cortex of a mouse with the skull intact. Occlusion of one 
carotid artery does not cause cerebral infarction or neurological deficits in the mouse. The 
image of Fig. 4(B) was taken from the same animal while the right carotid artery was blocked 
for 5 minutes. It is apparent that the blood flow in the cortex, rather than in the right 
hemisphere only, is reduced as compared to Fig. 4(A). This is consistent with the well-known 
collateral circulation between brain hemispheres leading to a total reduction in cortical blood 
volume due to the occlusion of one common carotid artery.  The capacity of OAG to achieve 
such high resolution imaging of the cerebral cortex – within minutes and without the need for 
dye injections, contrast agents or surgical craniotomy, - makes it an extremely valuable tool 
for studying the hemodynamics of the brain. 
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Figure 2.6 Vasculature ce´re´brale obtenue par angiographie optique, volume de
2.2x2.2x1.7mm3 obtenu sur une souris adult av c le raˆ e laisse´ intact. A. Projection
verticale des vaisseaux B. Image 3D du volume. La taille minimale de vaisseau image´ est
d’approximativement 50 µm. Tire´ de Wang et al. (2007a)
La CMV comporte des capillaires pouvant avoir un diame`tre aussi faible que 10 µm.
Srinivasan et al. (2010a) propose une me´thod de balayage permettant u e sensibilite´ au
flux lents qui traversent ces capillaires. Des images pre´cise de la microvasculature sont ainsi
obtenues.
Apre`s l structure vasculaire, c’est la dynamique de celle-ci qui est e´tudie´e par Chen
et al. (2009) en co binant un syste`me OCT et un syste`me d’imagerie optique intrinse`que.
L’imagerie optique intrinse`que permet d’identifier facilement une zone d’activation. Toutefois
l’information qu’elle acquiert n’ st pas re´solue en profondeur. L’OCT p r et d’aller chercher
cette dernie`re information. Le montage utilise´ par Chen et al. (2009) comporte un OCT
base´ sur un laser ND :Verre (longueur d’onde centrale de 1060 nm et largeur de 40 nm)
et un montage intrinse`que (s urce de lu ie`re a` 570 nm et came´ra CCD). Par stimulation
de la patte avan , une activ tion est de´tecte´e par le imagerie in rinse`que dans le complexe
somato-sensoriel. C’est a` cet endroit que l’enregistrement OCT permet de voir la dynamique
vasculaire de l’activation soit l’augmentation du de´bit sanguin.
Le de´bit sanguin ce´re´bral est e´tudie´ par Srinivasan et al. (2010b) en de´veloppant une
technique de mesure du flux sanguin de manie`re quantitative. Le syste`me utilise´ est base´ sur
une SLED a` 856 nm (largeur de 54 nm) permettant d’aller imager la CMV chez des rats ou`
un amincissement du craˆne a e´te´ effectue´e. Le protocole de scan est choisi afin d’effectuer le
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sure´chantillonage ne´cessaire a` la reconstruction de flux lents. La reconstruction est base´e sur
le Color Doppler Mode et l’autocorre´lateur de Kasai. La technique est ame´liore´e de sorte
que la comparaison entre deux lignes subse´quentes, telle que pre´sente´e a` l’e´quation 2.42, est
augmente´e afin de comparer des lignes se´pare´s de plusieurs fois la pe´riode d’acquisition. Ceci
permet de maximiser la fre´quence Doppler de´tecte´e.
Une fois l’image reconstruite, la technique utilise´e pour mesurer de manie`re quantitative
le flux sanguin repose sur une utilisation judicieuse de l’information de vitesse disponible.
Soit un vaisseau de rayon r ayant un angle θ avec la verticale ou` circule un flux sanguin Φ tel
que pre´sente´ a` la figure 2.7. La vitesse moyenne dans ce vaisseau est v¯ = Φ/(pir2). Toutefois,
la vitesse de´tecte´e en OCT est la composante verticale de cette vitesse, soit v¯Z = cos(θ)v¯,
ce qui demanderait la connaissance de l’angle θ et du rayon afin de retrouver le flux. La
coupe dans le plan perpendiculaire a` la lumie`re de ce vaisseau re´ve`le une surface elliptique
de dimensions 2r par 2r/ cos(θ). Cette surface elliptique ayant une aire de A = pir2/ cos(θ),
la somme de la vitesse verticale sur cette surface donne :
∑
A
vZ(x, y) =
pir2
cos(θ)
cos(θ)v¯ = Φ (2.44)
Ce qui correspond au flux quantitatif dans le vaisseau. Cette mesure de flux a donc e´te´
obtenue sans la connaissance de l’angle du vaisseau ni de son rayon. Cette de´marche ne
s’applique que sur un vaisseau sanguin plongeant qui traverse comple`tement une tranche du
plan horizontal X-Y.
Figure 2.7 Mesure quantitative du flux A. Mode`le d’arte`re ou` circule un flux Φ B. Coupe
dans le plan X-Y de l’arte`re qui re´ve`le une surface elliptique.
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2.3 Aspect ce´re´brovasculaire
Durant les dernie`res anne´es, la recherche sur les maladies neurode´ge´ne´ratives sugge`re
que le dysfonctionnement vasculaire pourrait eˆtre a` l’origine de leur de´veloppement. Cette
dysfonction s’exprime en partie par des changements de la compliance vasculaire qui me`ne a`
un de´re`glement de la re´gulation sanguine dans le cerveau. L’origine du lien entre la maladie
d’Alzheimer et la re´gulation sanguine sera d’abord e´tabli. Ensuite, le roˆle de la compliance
et l’utilisation du mode`le d’athe´roscle´rose sera explique´.
2.3.1 Lien possible entre la maladie d’Alzheimer et la re´gulation
sanguine dans le cerveau
L’hypothe`se primaire qui a longtemps circule´ pour expliquer le de´veloppement de la
maladie d’Alzheimer se nomme The Cholinergic Hypothesis. Cette hypothe`se veut que
la maladie d’Alzheimer soit cause´e par une re´duction de la synthe`se de l’ace´tylcholine, un
neurotransmetteur. Dans la revue par Francis et al. (1999), les progre`s de cette hypothe`se
sont souligne´s mais il est clairement dit que la cause primaire du de´veloppement de l’Alz-
heimer n’est pas encore connue. Cette hypothe`se a permis le de´veloppement de plusieurs
me´dicaments permettant de ralentir la progression de la maladie mais jamais de l’arreˆter ou
de la faire re´gresser.
Un premier lien entre la de´ge´ne´rescence des vaisseaux sanguins avec l’aˆge et le de´ve-
loppement de la maladie d’Alzheimer est e´tabli par Kalaria (1996). L’auteur souligne que
plusieurs changements vasculaire qui viennent avec l’aˆge sont e´galement observe´s chez les
patients atteints de la maladie d’Alzheimer.
Une autre revue par Iadecola (2004) discute de la re´gulation neurovasculaire dans la
maladie d’Alzheimer. L’auteur sugge`re que la re´gulation sanguine se fait par un e´quilibre
pre´cis entre l’apport de nutriments livre´s par le sang et les demandes e´nerge´tiques impose´es
par l’activite´ neurale. Cet e´quilibre est re´gle´ par l’unite´ neurovasculaire compose´e des nerfs
perivasculaires, des astrocytes et des cellules de l’endothe´lium (paroi interne des vaisseaux
sanguins). La figure 2.8 pre´sente l’unite´ neurovasculaire. Chaque partie de cette dernie`re
joue un roˆle dans la re´gulation du flux sanguin a` un diffe´rent niveau et l’action concerte´e
de ces parties doit maintenir l’home´ostasie du micro environnement ce´re´bral. Une perte de
l’home´ostasie me`ne a` un dysfonctionnement neural.
La meˆme anne´e que la revue pre´ce´dente, de la Torre (2004) affirme qu’il y a de plus
en plus de re´sultats qui pointent vers une cause vasculaire de la maladie d’Alzheimer. Il
cite e´galement les facteurs de risque pour la maladie d’Alzheimer. Sur vingt-huit facteurs
e´nume´re´s, onze sont relie´s au coeur et a` la sante´ vasculaire.
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Figure 2.8 Unite´ neurovasculaire telle que pre´sente´e par Iadecola (2004). Les arte`res piales
sont entoure´es de nerfs controˆlant la contraction des muscles lisses. Ces vaisseaux sont se´pare´s
des neurones par un l’espace de Virchow-Robin. A` mesure que les arte`res se sous divisent et
deviennent plus petites, la vasoconstriction controˆle´e par les muscles lisses est remplace´e par
des me´canismes provenant de l’endothe´lium. L’ensemble des me´canismes de controˆle forme
l’unite´ neurovasculaire.
Bien que l’e´tude du roˆle de la re´gulation sanguine dans le de´veloppement de maladies
neuro-de´ge´ne´ratives semble eˆtre une voie prometteuse vers leur compre´hension, il existe une
autre piste qu’il est important de mentionner. En effet, ces maladies semblent eˆtre associe´es
avec une de´ge´ne´rescence de la barrie`re sang-cerveau. Cette barrie`re a comme fonction de
limiter l’entre´e des mole´cules circulant dans le sang vers le cerveau. Une hypothe`se neuro-
vasculaire du de´veloppement de la maladie d’Alzheimer base´e sur cette barrie`re est propose´e
par Zlokovic (2005). Ce dernier propose un me´canisme d’action et des possibilite´s d’approches
the´rapeutiques base´es sur son hypothe`se. Ce lien avec la barrie`re sang-cerveau est re´affirme´
par Bell et Zlokovic (2009)dans un article de revue.
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2.3.2 La compliance vasculaire et le mode`le athe´roscle´rotique
La compliance vasculaire est la capacite´ d’une arte`re a` prendre de l’expansion lorsqu’elle
est soumise a` un changement de pression. Elle est de´finie par
C =
∆V
∆P
(2.45)
ou` ∆V est un changement de volume et ∆P le changement de pression. La compliance
est une proprie´te´ passive des vaisseaux sanguins qui provient de leur structure. Un vaisseau
ayant une grande compliance prendra plus d’expansion lorsqu’il sera soumis a` un changement
de pression. La figure 2.9 pre´sente le profil de la compliance pour deux types d’arte`res, la
compliance est la de´rive´e de cette courbe. La compliance joue un roˆle cle´ dans la re´gulation
sanguine puisqu’elle permet de transformer le flux pulsatile provenant du coeur vers un flux
constant au niveau des capillaires afin d’effectuer les e´changes de nutriments et de de`chets
de manie`re optimale. La compliance est module´e par l’action des muscles lisses entourant
les vaisseaux sanguins. Jusqu’a` pre´sent, les seules me´thodes pour l’e´tude de la compliance
dans la vasculature ce´re´brale e´taient base´es sur des mesures ex-vivo tel que la pressure
myography de´montre´e par Mulvany et Aalkjaer (1990).
Figure 2.9 Profil de compliance pour deux types d’arte`res. Gracieusete´ de Virginie Bolduc.
Un des facteurs ayant l’effet le plus connu sur la compliance est l’athe´roscle´rose. Cet
effet est bien documente´ par van Popele et al. (2001) qui re´alise une e´tude sur plus de 3000
patients. L’athe´roscle´rose est l’e´paississement des parois des arte`res a` la suite de de´poˆts de
plaques de matie`res grasses. Cet e´paississement me`ne a` une rigidification des arte`res qui
par conse´quent re´duit leur compliance. L’e´tude trouve que l’effet est surtout prononce´ dans
l’aorte et les arte`res carotides qui fournissent le cerveau en sang. Cette rigidification me`ne
a une augmentation de la pression systolique et une diminution simultane´e de la pression
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diastolique ce qui cause une e´largissement dans la variation de pression lors d’un cycle car-
diaque. L’augmentation de la pression systolique met une plus grande charge de travail sur
le coeur alors qu’une diminution de la pression diastolique limite la perfusion dans les arte`res
coronariennes. Compte tenu de ce dernier effet sur la perfusion du coeur, il est inte´ressant
de se demander quel sera l’effet observe´ de l’athe´roscle´rose sur la perfusion dans le cerveau.
De re´cents de´veloppements par Bolduc et al. (2011) montrent que l’effet de l’athe´ro-
scle´rose semble inverse´ sur les arte`res de re´sistances a` la base du cerveau dans un mode`le de
souris athe´roscle´rotique (ATX). Ces re´sultats contre-intuitifs semblent indiquer un me´canisme
de re´tablissement du flux. L’outil utilise´ pour effectuer ces mesures est la myographie par
pression qui consiste a` placer l’arte`re d’inte´reˆt dans un montage ex-vivo ou` la pression intra-
luminale peut eˆtre re´gle´e. La courbe de distension de l’arte`re en fonction de la pression est
ensuite trace´e ce qui permet de mesurer la compliance. Ce me´canisme compensatoire pour-
rait donc peut-eˆtre permettre de re´tablir un flux normal dans la CMV des souris atteintes
d’athe´roscle´rose. Il n’existe toutefois aucun outil permettant de mesurer la pulsatilite´ du flux
in-vivo.
Le but du travail propose´ est d’e´tudier l’effet de l’athe´roscle´rose sur la compliance et le
flux dans la CMV in-vivo a` l’aide d’un appareil OCT. Les re´sultats seront compare´s a` ceux
obtenues en myographie par pression afin de voir si ils convergent vers une interpre´tation
commune.
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Chapitre 3
CONCEPTION
Ce chapitre sur la conception de l’appareil OCT couvrira plusieurs aspects qui de´passent
le simple design me´canique et optique de l’appareil. La figure 3.1 offre une pre´sentation
sche´matique du flux de l’information a` travers les diffe´rentes composantes du syste`me. C’est
l’ordre de ce flux qui sera suivi dans ce chapitre. Ainsi le montage OCT sera d’abord explique´
ce qui comprends l’aspect optique, e´lectronique et me´canique. Sera ensuite aborde´ le logiciel
d’acquisition qui ge`re le montage OCT, effectue les acquisitions et reconstruit un aperc¸u des
donne´es. Suivra la pre´sentation du second logiciel qui se charge de faire la reconstruction. De
manie`re annexe a` ce second logiciel, plusieurs fonctions d’analyse des donne´es permettent
d’extraire l’information des images reconstruites.
Figure 3.1 Sche´ma ge´ne´ral du flux de l’information
3.1 Montage OCT
Le montage OCT est centre´ sur un interfe´rome`tre de Michelson fibre´ autour duquel sont
rattache´s des composantes permettant le balayage de la lumie`re et l’acquisition des donne´es.
La conception de celui-ci passe d’abord par le choix des composantes optiques et e´lectroniques
utilise´es afin d’obtenir le patron d’interfe´rence et d’effectuer le balayage de la lumie`re sur
l’e´chantillon. Les composantes me´caniques sont ensuite choisies et doivent assurer la stabilite´
du montage tout en permettant des ajustements simples et fiables. Quelques outils connexes
au montage OCT viennent comple´ter le mate´riel expe´rimental ne´cessaire.
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3.1.1 Optique
L’interfe´rome`tre fibre´ sur lequel est base´ le syste`me utilise une source de lumie`re large
bande a` 870 nm qui envoie une lumie`re infra-rouge vers un coupleur 50/50. Ce coupleur
se´pare la lumie`re vers un bras d’e´chantillon et un bras de re´fe´rence. Dans chacun des bras,
la lumie`re est re´fle´chie puis revient dans le coupleur ou` les deux composantes de la lumie`re
produisent un patron d’interfe´rence. La moitie´ de l’intensite´ de ce patron est ensuite envoye´e
vers un spectrome`tre qui permet de le mesurer. La figure 5.1 pre´sente le sche´ma de ce montage
optique.
Figure 3.2 Sche´ma du montage optique de l’OCT, SLED : Diode Superluminescente a`
870 nm, 3dB : Coupleur 50/50, PC : Controˆleurs de polarisation, P : Prismes pour la com-
pensation de la dispersion, VND : Filtre a` densite´ neutre variable, M : Miroir de re´fe´rence,
G : Miroirs galvanome´triques, f1 et f2 : Lentilles de te´le´scope, O : Objectif de microscope, S :
E´chantillon a` imager, VPHG : Re´seau holographique, FT : Lentille F-Theta du spectrome`tre,
CCD : Came´ra CCD du spectrome`tre
Source de lumie`re
La source de lumie`re utilise´e est une SLED fournie par Exalos, mode`le EXS8710-2411.
Elle a une longueur d’onde centrale a` 870 nm, une largeur a` mi-hauteur de 65 nm et produit
5 mW. La figure 3.3 pre´sente le spectre de la source. On y remarque une forme de double
bosse qui affectera la re´solution et qu’il faudra corriger. La source contient une oscillation
qui peut produire un artefact constant sur l’image OCT.
Selon l’e´quation 2.23, la re´solution axiale the´orique d’une telle source est ∆zR ∼ 5.14 µm
dans l’air et ∼ 3.86 µm dans les tissus.
Fibre optique
La fibre optique utilise´e dans ce montage est une fibre HI780 de Corning. C’est a` partir
de cette fibre que le coupleur est fabrique´. La longueur de fibre du bras de l’e´chantillon et de
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Figure 3.3 Spectre de la source EXS8710-2411. Fourni par Exalos
re´fe´rence doit eˆtre e´gale afin d’e´viter une dispersion ine´gale de la lumie`re de´crite plus loin.
Les connecteurs de fibre optique utilise´s sont de type FC-APC. Ce type de connecteur est
poli a` un angle de 8◦ ce qui limite les re´tro-re´flections nocives a` la source de lumie`re.
Le coupleur forme´ a` partir des fibres optiques est de type 50/50 pour les longueurs d’onde
utilise´es dans ce montage. Ce coupleur comprends quatre entre´es soit deux de chaque coˆte´.
Une lumie`re qui entre par n’importe quelle des fibres sera divise´e e´galement entre les deux
fibres oppose´es.
Trois controˆleurs de polarisation sont couple´s aux fibres optiques. La polarisation dans
le bras d’e´chantillon et de re´fe´rence peut donc eˆtre ajuste´e afin d’optimiser l’intensite´ du
patron d’interfe´rence. Un controˆleur de polarisation est forme´ de trois boucles ajustables ou`
la fibre s’enroule une, deux puis une fois. Ces boucles s’ajustent afin de varier la polarisation
sur toutes les positions dans la sphe`re de Poincare´. Le controˆleur sur le bras de de´tection
permet d’optimiser la polarisation a` l’entre´e du re´seau holographique.
Un collimateur standard a e´te´ assemble´ et utilise´ a` deux reprises dans le montage, soit
une fois dans le bras d’e´chantillon et une fois dans le bras de re´fe´rence. Le collimateur
permet d’obtenir facilement un faisceau paralle`le. Les connecteurs FC-APC pre´sentant tous
la meˆme ge´ome´trie, il suffit d’ajuster une seule fois la distance entre la plaque de soutient
du connecteur et les lentilles afin d’avoir une lumie`re collime´e. La figure 3.4 pre´sente ce
collimateur.
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Figure 3.4 Sche´ma du collimateur, deux lentilles achromatiques de 16 mm permettent d’ob-
tenir un faisceau collime´ d’environ 2.76 mm de diame`tre. L’utilisation de deux lentilles per-
met d’obtenir une distance focale effective plus faible tout en utilisant des lentilles facilement
disponible sur le marche´.
Bras d’e´chantillon
Le bras d’e´chantillon permet d’effectuer le balayage de la lumie`re sur le spe´cimen e´tudie´.
La figure 3.5 pre´sente un sche´ma du montage du bras d’e´chantillon pour des lentilles de
f1 = 75 mm et f2 = 150 mm. A` la sortie de la fibre optique, un collimateur est monte´
sur un stage de positionnement en X-Y qui permet d’ajuster avec pre´cision la position du
faisceau de lumie`re sur les deux miroirs galvanome´triques de balayage. La premie`re lentille
(f1) est situe´e a` cette meˆme distance focale des miroirs. A` la sortie de cette lentille, un
miroir mobile permet d’ajuster l’angle du faisceau. La seconde lentille (f2) est situe´e a` une
distance f1 + f2 = 225 mm de la premie`re. Finalement, l’objectif, monte´ dans une roue a`
objectifs, est situe´ a` une distance f2 de la seconde lentille. Dans cette configuration, il est
important que l’objectif soit corrige´ a` l’infini afin qu’un faisceau collime´ qui y entre soit
focalise´ correctement.
La position du point focal de la lumie`re sur l’e´chantillon dans le plan transverse X-Y
de´pend de l’angle de de´flexion des galvanome`tres soit θX et θY par les e´quations 3.1. La
distance focale de l’objectif (fObj) est de 18 mm pour l’objectif 10X de Olympus utilise´ dans
ce montage.
x = 2fObj
f1
f2
θX (3.1)
y = 2fObj
f1
f2
θY
Forme du faisceau Le faisceau qui e´merge de l’objectif de microscope suit un profil de
propagation gaussien tel que pre´sente´ a` la figure 3.6. Ce profil dicte la forme du faisceau en
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Figure 3.5 Sche´ma du bras d’e´chantillon avec des lentilles f1 = 75 mm et f2 = 150 mm
tout point de l’espace. Un profil gaussien posse`de toujours un e´tranglement w0 qui de´pend
de la longueur d’onde de la lumie`re utilise´e et de l’angle de divergence Θ
w0 =
2λ
piΘ
(3.2)
Figure 3.6 Profil de propagation d’un faisceau Gaussien
La taille de l’e´tranglement du faisceau a une importance capitale pour la mesure de
l’effet Doppler. La reconstruction du signal Doppler par l’autocorre´lateur de Kasai requiert
au moins deux mesures au meˆme endroit afin de pouvoir comparer les phases du signal
entre elles. Toutefois, afin de former une image, il est ne´cessaire d’effectuer un balayage et
les mesures se trouvent donc a` eˆtre espace´es l’une de l’autre. Ainsi par exemple, lors d’un
balayage de 800µm avec 840 points il y a une distance de 0.95 µm entre chaque mesure. Si
toutefois le faisceau a un e´tranglement de 10 µm, il y a un sure´chantillonnage d’un facteur
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∼ 10.5 qui permet de comparer les mesures entre elles comme si elles avaient e´te´ prises au
meˆme endroit.
Un autre aspect cle´ de la forme du faisceau est la longueur sur laquelle son front d’onde
est approximativement plat. Cette distance, nomme´e parame`tre confocal ou distance de
Rayleigh, dicte la profondeur sur laquelle la lumie`re re´fle´chie dans l’e´chantillon reviendra sur
ses pas et contribuera a` cre´er de l’interfe´rence. Cette distance b est relie´e a` l’e´tranglement
par :
b =
2piw0
λ
(3.3)
La forme du faisceau gaussien obtenu a` la sortie de l’objectif de microscope de´pend du
diame`tre du faisceau qui y entre. Ainsi, en microscopie confocale on cherche a` augmenter au
maximum la taille du faisceau qui entre sur l’objectif afin d’avoir un confinement le plus fin
possible et donc la meilleure re´solution late´rale. Toutefois, c’est le contraire qui est recherche´
pour ce syste`me OCT. C’est dans cet esprit que le choix des lentilles du bras d’e´chantillon
a e´te´ fait. Elles permettent d’obtenir un faisceau ayant un e´tranglement de 5 µm et un
parame`tre de Rayleigh de 20 µm.
Les lentilles choisies sont toutes fabrique´es de verre BK-7 et sont recouvertes d’un enduit
anti-reflet pour la gamme de lumie`re infra-rouge utilise´e.
Bras de re´fe´rence
Le bras de re´fe´rence doit, d’un point de vue optique, eˆtre e´quivalent au bras d’e´chantillon
par la distance parcourue et par la dispersion. Il doit e´galement permettre l’ajustement de
l’intensite´ de la lumie`re.
D’abord, la distance parcourue par la lumie`re doit eˆtre e´gale a` celle du bras d’e´chantillon.
Cette distance doit eˆtre ajustable de manie`re grossie`re afin d’obtenir le phe´nome`ne d’in-
terfe´rence, puis de manie`re fine afin de re´gler la hauteur de l’e´chantillon dans l’image. Ceci
est re´alise´ par l’utilisation d’un rail optique avec chariots mobiles de type dove tail sur
lequel est monte´ un stage micro-me´trique.
Ensuite, la distance parcourue dans les diffe´rents milieux doit eˆtre la meˆme afin de com-
penser l’effet de la dispersion. Dans l’air, la vitesse de la lumie`re c est e´gale pour toutes
les longueurs d’onde. Toutefois, dans d’autres mate´riaux, la vitesse de´pend de la longueur
d’onde. Un train d’onde contenant plusieurs longueurs d’onde qui traverse un milieu tel
que le verre verra donc certaines longueurs d’onde devancer le train. Cette de´pendance est
diffe´rente pour chaque type de verre et est appele´e la dispersion. Dans le cas d’un de´calage
de dispersion entre les deux bras, le phe´nome`ne d’interfe´rence ne se produit plus de manie`re
32
efficace. Il est donc ne´cessaire d’ajouter au bras de re´fe´rence une quantite´ de verre variable
permettant de compenser la dispersion occasionne´e par les lentilles du bras d’e´chantillon.
Cette distance de verre variable est re´alise´e a` l’aide de deux prismes de verre (BK-7) joints
a` leur hypote´nuse par une huile posse´dant le meˆme indice de re´fraction que ceux-ci.
Finalement, le dernier ajustement ne´cessaire au bras de re´fe´rence est son intensite´. A` lui
seul le miroir de re´fe´rence retourne une lumie`re beaucoup trop puissante vers le spectrome`tre
ce qui cause de la saturation et une perte du signal d’interfe´rence. Il est donc ne´cessaire
d’ajuster l’intensite´ lumineuse. Ceci est accompli par une roue de densite´ neutre a` intensite´
variable. En faisant tourner la roue, on peut passer d’un niveau ND0 a` un niveau ND40 ;
soit une lumie`re transmise de 100 a` 10−4.0 suivant l’e´chelle logarithmique utilise´e.
Il est important de noter que le type de miroir de re´fe´rence utilise´ a un impact sur la qua-
lite´ du patron d’interfe´rence. Dans une premie`re ite´ration du syste`me, un miroir dichro¨ıque
e´tait utilise´ mais ce type de miroir de´forme le spectre et introduit une inversion de la phase
dans le patron d’interfe´rence a` une longueur d’onde pre´cise. Le type de miroir a` utiliser est
donc un miroir fait d’une seule surface d’argent prote´ge´e.
Bras de de´tection
Le bras de de´tection est un spectrome`tre compose´ de quatre pie`ces : une lentille de
type macro, un re´seau, une lentille F-Theta et une came´ra ligne. La figure 3.7 pre´sente une
illustration de ce spectrome`tre. Son objectif est de se´parer les longueurs d’onde de la lumie`re
qui y entre et de focaliser avec pre´cision cette lumie`re se´pare´e sur une came´ra ligne.
La propagation d’un faisceau gaussien dicte que, pour avoir un point focal tre`s fin, il faut
commencer avec un faisceau tre`s large. C’est pour cette raison qu’une lentille macro de focale
80mm est utilise´e. Cette dernie`re cre´e un faisceau collime´ d’une largeur de presque 2.5cm.
Ce faisceau est envoye´ sur un re´seau holographique ayant une fre´quence de 1200 lignes
par mm. Pour une longueur d’onde centrale de 870nm, le faisceau doit eˆtre incident a` un
angle de ∼ 31.5◦ afin de maximiser le faisceau diffracte´ au premier ordre. L’ajustement de
Figure 3.7 Spectrome`tre utilise´
pour la de´tection. La lentille ma-
cro cre´e un faisceau paralle`le de
∼ 2.5 cm de largeur. Le re´seau
se´pare les longueurs d’onde se-
lon diffe´rents angles. La lentille
F-Theta collime chaque longueur
d’onde sur un point diffe´rent de la
came´ra ligne.
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cet angle se fait a` l’aide d’une platine rotative pre´cise. Le re´seau diffracte chaque longueur
d’onde incidente a` un angle le´ge`rement diffe´rent. Pour une largeur de spectre de 65 nm, les
longueurs d’onde sont re´parties sur un e´ventail de ∼ 5.2◦.
La lentille F-Theta d’une focale de 160mm permet de prendre les faisceaux de´vie´s a`
diffe´rents angles et de les collimer sur une ligne focale. Cette ligne a une largeur focale de
13 µm. L’utilisation d’une lentille F-Theta est tre`s importante puisque sa ligne focale trace
re´ellement une ligne alors qu’une lentille normale focalise sur un arc de cercle.
Finalement, la de´tection se fait par une came´ra ligne CCD de Basler (mode`le sprint
spl2048-140k). Cette came´ra posse`de 2048 pixels de largeur par 2 pixels de hauteur. Chaque
pixel a une dimension de 10 µm par 10 µm. La came´ra choisie est habituellement utilise´e
pour la lumie`re visible toutefois, son spectre de de´tection couvre le proche infra-rouge ce qui
convient a` cette application.
Le spectrome`tre re´alise´ permet d’acce´der a` une plage d’environ 84 nm ce qui suffit am-
plement a` accommoder la largeur du spectre de la source.
3.1.2 E´lectronique
Les composantes e´lectroniques du montages permettent l’interface entre le montage et
l’ordinateur. Ainsi, les deux cartes d’acquisition permettent la communication avec l’e´qui-
pement et l’acquisition des donne´es, les galvanome`tres permettent d’effectuer le balayage du
faisceau de lumie`re sur l’e´chantillon et la came´ra capte le patron d’interfe´rence de la lumie`re.
Came´ra
La came´ra pre´sente´e a` la section pre´ce´dente est alimente´e par une entre´e 12 V et commu-
nique avec l’ordinateur par le protocole Camera Link Full qui ne´cessite 2 caˆbles. Plusieurs
parame`tres de la came´ra sont configurables. Le plus important est le mode d’acquisition. Par
exemple, un premier mode de controˆle externe permet de de´clencher l’acquisition d’une ligne
de la came´ra par l’utilisation d’une ligne de synchronisation. La came´ra peut e´galement
fonctionner en mode inde´pendant selon son horloge interne. C’est ce parame`tre qui a e´te´
choisi et la came´ra s’est donc retrouve´e a` eˆtre le chef d’orchestre de la synchronisation du
syste`me. Le mode inde´pendant assure un de´lai entre deux acquisitions toujours pre´cis, ce
qui est primordial pour la reconstruction du signal Doppler.
Miroirs monte´s sur galvanome`tres
Les miroirs monte´s sur des galvanome`tres, commune´ment appele´s galvos, permettent de
balayer le faisceau de lumie`re tre`s rapidement et ainsi de produire le scan sur la surface
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de l’e´chantillon. Ce sont deux miroirs monte´s a` un angle de 45◦ par rapport a` la lumie`re
incidente qui permettent de de´fle´chir le faisceau selon deux angles orthogonaux. Le premier
miroir, plus petit, est de´note´ miroir X et le second, plus large, Y. Par sa taille et sa faible
masse, le miroir X est adapte´ a` un scan rapide tandis que le miroir Y est habituellement
re´serve´ a` l’axe lent du scan.
Deux cartes de controˆle des galvos permettent chacune de re´gler la tension qui y est
envoye´e et d’en surveiller l’e´tat. Ces cartes requie`rent un voltage de controˆle en entre´e ainsi
qu’une alimentation stable. Le voltage de controˆle est directement proportionnel a` l’angle
de de´flexion du miroir. Ainsi, pour un volt en entre´e, l’angle du miroir est de un degre´. La
plage de de´viation est de -10 a` 10 degre´s.
Carte multi-fonction
La carte NI USB-6221 est une carte d’acquisition multi-fonction comportant 16 entre´es
analogues, deux sorties analogues et 24 entre´e-sorties digitales. Les deux sorties analogues
sont utilise´es afin d’envoyer des voltages aux controˆleurs des galvanome`tres. Cinq entre´es
analogues sont configure´es. La premie`re entre´e est consacre´e a` l’enregistrement du signal
d’e´lectrocardiographie (ECG). Deux autres sont branche´es directement au signal des galvos
afin de surveiller le voltage re´el transmis aux controˆleurs. Les deux entre´es finales sont laisse´es
libres afin d’eˆtre utilise´es a` diffe´rentes fins (surveillance de la physiologie de l’animal, de
stimulations, etc). Finalement, une entre´e digitale est relie´e au port de synchronisation de
la carte d’acquisition de la came´ra permettant de de´clencher l’acquisition ou la prise d’une
donne´e par le signal de la came´ra.
Carte d’acquisition de la came´ra
La carte PCIe-1429 est une carte d’acquisition interne utilisant le standard Camera
Link afin d’e´tablir une connexion avec une came´ra haute vitesse. Cette carte envoie des
commandes a` la came´ra et en rec¸oit les images. Une connexion se´rie permettant la communi-
cation est incluse dans le protocole Camera Link. Le haut de´bit d’acquisition requiert deux
caˆbles a` 25 pins entre la came´ra et la carte. Un port de type PCI express 4x est e´galement
ne´cessaire pour supporter ce de´bit.
La carte comprend une sortie coaxiale de synchronisation qui peut eˆtre configure´e pour les
diffe´rents modes de synchronisation de la came´ra. Cette sortie a e´te´ configure´e afin d’envoyer
un pulse a` chaque acquisition de la came´ra (une A-line). La carte comprend e´galement
une me´moire interne qui lui permet d’accumuler un certain nombre de lignes avant de les
transmettre sous la forme d’une image. Cette dernie`re proprie´te´ est a` la base des modes
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d’acquisition du syste`me.
3.1.3 Me´canique
Cette section pre´sente les composantes me´caniques du syste`mes. Celles-ci doivent pouvoir
assurer un alignement simple des pie`ces et une stabilite´ du montage
Alignement optique
Syste`me par cage Un syste`me par cage permet d’aligner facilement des composantes
optiques sur un axe. Le syste`me standard d’un pouce conc¸u par Thorlabs a e´te´ utilise´ ici.
Le bras de l’e´chantillon, tel que pre´sente´ a` la figure 3.5 a e´te´ entie`rement conc¸u a` l’aide de
telles pie`ces.
Supports a` miroir Les miroirs du bras de re´fe´rence et du bras d’e´chantillon sont monte´s
sur des supports ou` l’angle est ajustable (kinematic mounts) afin de permettre l’alignement
du faisceau au centre de l’axe optique.
Ajustement de la came´ra La came´ra du spectrome`tre est place´e dans une se´rie de stage
permettant au total six degre´s de liberte´. La came´ra peut eˆtre de´place´e selon les trois axes et
peut e´galement tourne´e autour de ceux-ci. Ces degre´s de liberte´ sont ne´cessaires pour assurer
un alignement optimal du capteur sur la ligne focale de la lentille F-Theta.
Stabilite´ et reproductibilite´ du syste`me
Dans tout montage optique, la stabilite´ de la position des pie`ces est d’une importance
capitale pour le bon fonctionnement du syste`me et la reproductibilite´ des re´sultats. En OCT,
cette stabilite´ est encore plus importante puisque le syste`me est sensible a` des variations de
diffe´rence de marche entre les deux bras de l’ordre d’une demi-longueur d’onde, soit 400 nm
dans le cas pre´sent. De plus, l’alignement du syste`me pouvant facilement prendre quatre
heures, la stabilite´ doit e´galement eˆtre assure´e a` long terme. Ainsi, un syste`me aligne´ doit
pouvoir le rester durant plusieurs semaines avec quelques retouches minimales a` chaque
utilisation.
En plus de la stabilite´ statique des composantes du syste`mes, les composantes mobiles
choisies doivent re´pondre a` un crite`re de stabilite´ en translation ou en rotation. Par exemple,
un stage de translation ne doit effectuer son de´placement que selon la direction indique´e et
ne doit pas se de´placer late´ralement ou verticalement lorsqu’utilise´.
Ainsi trois types de stabilite´ sont de´finis :
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1. La stabilite´ a` long terme, c’est a` dire la capacite´ des pie`ces a` garder leur position apre`s
avoir e´te´ ajuste´es lors de l’alignement ;
2. La stabilite´ expe´rimentale qui qualifie la sensibilite´ des pie`ces aux vibrations lors de
l’expe´rience ;
3. La stabilite´ dynamique qui s’applique aux pie`ces ajustables et qui qualifie leur qualite´
a` se de´placer uniquement selon leur sens indique´ sans jeu ni de´viation.
Quelques proble`mes de stabilite´ se sont re´ve´le´s lors de l’alignement ou de l’utilisation du
montage. Voici une liste non exhaustive de quelques uns de ces proble`mes.
La table optique La premie`re table optique utilise´e e´tait une table me´trique d’environ 1 m
par 1.5 m qui ne comportait aucun dispositif d’atte´nuation des vibrations. C’e´tait une table
pose´e sur quatre pattes directement sur le plancher. Apre`s les quelques premie`res expe´riences
animales, il est apparu e´vident que la table transmettait e´norme´ment de vibrations du sol
par des fre´quences re´gulie`res qui apparaissaient sur l’image Doppler meˆme lors d’images
sur fantoˆmes. Cette table a donc e´te´ remplace´e par une table sur coussin d’air ayant ainsi
une atte´nuation active des vibrations. La stabilite´ de cette table a e´te´ confirme´e lors de
l’acquisition d’un patron d’interfe´rence en utilisant un miroir dans le bras d’e´chantillon. De`s
que l’air comprime´ e´tait retire´, la table retournait se poser sur ses pattes sans coussin d’air
et le patron d’interfe´rence devenait aussitoˆt instable.
Le bras d’e´chantillon Dans la premie`re ite´ration du bras d’e´chantillon, celui-ci e´tait
maintenu au-dessus du spe´cimen a` images a` l’aide de deux poteaux fixe´s sur une plateforme
d’ajustement en hauteur. Cette configuration permettait un mouvement de bascule qui me-
nait a` une instabilite´ lors de l’acquisition. Un syste`me de support par rails a permis de
stabiliser le bras. La figure 3.8 pre´sente les sche´mas de l’ancien et du nouveau bras.
Came´ra du spectrome`tre L’ajustement du stage controˆlant la hauteur de la came´ra est
critique puisqu’un de´placement de seulement 10 µm est suffisant pour perdre toute l’inten-
site´ lumineuse. Une fois ajuste´e au de´but de l’expe´rience, la position du stage reste stable
pour toute la dure´e de celle-ci. Toutefois, il est ne´cessaire de le re´ajuster a` chaque journe´e
d’expe´rience puisqu’il peut s’eˆtre de´place´ le´ge`rement. Cet ajustement est rapide et n’a donc
pas ne´cessite´ un changement au design.
Stage de translation du bras de re´fe´rence La longueur du bras de re´fe´rence doit
pouvoir eˆtre facilement ajustable sans ne´cessiter un re´alignement du faisceau. La premie`re
solution pour imple´menter cet ajustement consistait en un syste`me de cage mais il s’est
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Figure 3.8 Stabilite´ du bras d’e´chantillon. A : Montage initial, la position du bras
d’e´chantillon en hauteur sur une plaque de positionnement verticale et sur deux poteaux
re´duisait e´norme´ment sa stabilite´. L’objectif de microscope e´tait loin de la fixation sur la
table et donc sujet a` un mouvement de bascule. B : Montage final, des rails de supports
de 6 cm permettent de fixer solidement le bras en place. Tous les axes de translation se re-
trouvent sur l’e´chantillon qui est moins lourd ce qui permet un positionnement plus fin sans
risque de de´salignement.
ave´re´ tre`s instable. La solution retenue a donc e´te´ d’utiliser un rail optique avec des chariots
mobiles.
Stage de translation de l’e´chantillon Un des stages de translation de l’e´chantillon
pre´sentait un jeu dans la direction transverse. Ainsi, lorsque mis en mouvement, il sautait
d’environ 0.5 mm dans la direction orthogonale a` celle de´sire´e. Ce stage a simplement e´te´
remplace´.
3.1.4 Mate´riel connexe
Certaines autres composantes du montage ne sont pas ne´cessaires au fonctionnement
de l’OCT mais jouent un roˆle important lors des tests de l’appareil et des manipulations
animales
Fantoˆme optique
Un fantoˆme optique est un objet posse´dant les meˆmes caracte´ristiques optiques qu’un
tissu biologique. Un tel fantoˆme a e´te´ fabrique´ a` base de gel silicone ou` la diffusion e´tait
assure´e par des particules de TiO2 et l’absorption par des particules d’encre. Un capillaire
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en verre d’un diame`tre d’environ 100 µm e´tait encastre´ dans le fantoˆme. Il e´tait possible
de faire circuler dans ce tube un fantoˆme liquide afin de valider la capacite´ du syste`me de
mesurer des flux.
Tapis chauffant
Un tapis chauffant est utilise´ lors d’expe´riences sur les animaux. Ce tapis, couple´ avec
des sondes de tempe´rature, permet de garder l’animal a` une tempe´rature constante de 37 ◦C.
Came´ra visible
Une came´ra est monte´e dans le bras d’e´chantillon afin d’obtenir une image en lumie`re
visible du plan focal de l’objectif. Cette came´ra peut obtenir une image graˆce a` une lame
dichro¨ıque qui re´fle´chit la lumie`re visible mais transmet la lumie`re infra-rouge. De plus, cette
came´ra est capable de de´tecter l’infime partie de la lumie`re infra-rouge qui est re´fle´chie par
la lame dichro¨ıque. Essentiellement, cette came´ra permet, lors de manipulations, d’observer
le champ de vision de l’objectif, d’identifier des structures et d’apercevoir le balayage de la
lumie`re infra-rouge sur l’e´chantillon.
Amplificateur d’ECG
Afin de reconstruire le flux sanguin sur un cycle cardiaque, le signal d’e´lectrocardiographie
(ECG) de l’animal est ne´cessaire. De plus, la mesure de ce signal lors d’une acquisition permet
de calculer le rythme cardiaque de l’animal et ainsi d’avoir une me´thode de surveillance de
la physiologie de celui-ci. Le signal est capte´ par trois e´lectrodes ; deux sous la peau des
pattes avant et une au niveau de la patte arrie`re gauche. Le signal obtenu e´tant faible, un
amplificateur est ne´cessaire afin de pouvoir le mesurer a` l’aide de la carte d’acquisition.
Stage ste´re´otaxique
Un stage ste´re´otaxique est utilise´ lors de manipulation sur les animaux. Ce stage fixe
en trois points le craˆne de l’animal afin de s’assurer qu’aucun mouvement physiologique
n’introduit d’erreur dans l’acquisition. Deux tiges sont place´es dans les conduits auditifs et
une troisie`me stabilise le museau. La figure 3.9 pre´sente un stage pour souris.
3.2 Logiciel d’acquisition
Le logiciel utilise´ afin de ge´rer le montage OCT et d’effectuer les acquisitions a e´te´ conc¸u
sous l’environnement Labview (National Instruments). La figure 3.10 pre´sente les fonctions
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Figure 3.9 Stage ste´re´otaxique pour souris.
principales du logiciel se´pare´es selon deux cate´gories. Les fonctions d’initialisation ne sont
exe´cute´es qu’une seule fois lors du de´marrage du syste`me alors que celles d’exe´cution prennent
la forme de boucles re´pe´te´es jusqu’a` l’arreˆt.
3.2.1 Fonctionnement principal
Trois actions sont exe´cute´es afin d’initialiser le syste`me. La premie`re est une fonction
qui permet de choisir les parame`tres de configuration de la came´ra et de lui envoyer des
commandes afin de l’initialiser. La seconde action re´serve l’espace me´moire utilise´e par les
diffe´rentes queues du syste`me. La troisie`me se charge d’initialiser les entre´es et sorties de la
carte d’acquisition.
Un outil de Labview utilise´ a` plusieurs reprises dans le logiciel est la queue de me´moire.
Une queue permet de garder une se´quence d’e´le´ments identiques selon leur ordre d’acquisition
et de les traiter dans la meˆme se´quence. Soit deux fonctions, une fonction rapide qui fait
l’acquisition d’images et une seconde lente qui fait leur reconstruction. L’utilisation d’une
queue de me´moire permet de continuer l’acquisition rapide sans avoir a` attendre apre`s la
reconstruction de chaque image.
La boucle d’acquisition de la came´ra s’exe´cute a` chaque image re´cupe´re´e de la carte
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Figure 3.10 Sche´ma des principales fonctions du logiciel d’acquisition
d’acquisition. En temps normal elle place cette image dans la queue d’affichage, mais lors
d’un enregistrement l’image est place´e dans la queue de sauvegarde. Cette se´lection s’assure
qu’il n’y ait pas d’affichage lors d’un enregistrement afin de limiter la charge sur l’ordinateur.
Le balayage des galvos est controˆle´ par des rampes de voltage. Plusieurs types de rampes
sont de´finies dans le logiciel. Ainsi, le balayage d’une tranche requiert une seule rampe par
axe en forme de triangle. Le balayage d’un volume requiert une dent de scie pour la rampe
X et une valeur qui augmente lentement pour la rampe Y. Le nombre d’e´le´ments dans une
rampe est un multiple du nombre de lignes accumule´es dans une image. Ainsi, chaque image
transmise par la carte d’acquisition de la came´ra correspond exactement au balayage d’une
seule tranche. La synchronisation des deux e´le´ments se fait ligne par ligne et, contrairement
a` d’autres syste`mes conc¸us en recherche, il n’y a pas de marqueur de de´but de balayage. La
figure 3.11 pre´sente un sche´ma du principe de synchronisation pour une rampe balayant 945
e´le´ments.
3.2.2 Fonctions auxiliaiares
La boucle de sauvegarde initialise des fichiers binaires (.bin) afin d’y enregistrer les
donne´es. Chaque fichier de´bute par un en-teˆte donnant les proprie´te´s importantes de l’ac-
quisition et est suivi des donne´es pour l’acquisition de 400 images. A` chaque multiple de
400, un nouveau fichier est ouvert. La ge´ne´ration du nom et de l’emplacement des fichiers
est automatise´e permettant ainsi de sauver du temps lors des manipulations.
Le logiciel effectue l’affichage des donne´es brutes acquises par la came´ra ainsi que celles
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Figure 3.11 Synchronisation du balayage d’une image de 945 lignes par une rampes de 945
e´le´ments. La carte d’acquisition re´agit aux pulses de synchronisation envoye´s par la came´ra.
La rampe comporte une partie line´aire et une partie polynomiale qui assure un retour en
douceur du galvanome`tre.
de l’information rec¸ue par les diffe´rentes entre´es de la carte d’acquisition comme l’ECG.
Une fonction de reconstruction le´ge`re est e´galement incluse dans le logiciel. Cette fonction
a e´te´ la premie`re e´bauche du code de reconstruction complet, plus tard e´crit en Matlab. A`
ses de´buts, cette fonction a permis de tester rapidement diffe´rentes modifications au code
de reconstruction et d’observer les re´sultats en direct. Cette fonction est maintenant uti-
lise´e afin de faire l’affichage en temps re´el de l’e´chantillon image´. Elle permet de ge´ne´rer
l’image structurelle et l’image Doppler de l’e´chantillon et ses parame`tres de reconstruction
sont flexibles. L’image de vitesse de flux qu’elle produit permet d’identifier facilement des
vaisseaux sanguins et donc de trouver les zones d’inte´reˆt.
Une fonction du logiciel permet de calculer le rythme cardiaque de l’animal lors d’une
manipulation. Celle-ci utilise le signal d’ECG et applique une de´tection de pics afin de
calculer le rythme en battements par minute. Cette fonction est ne´cessaire afin de surveiller
la physiologie de l’animal. La figure 3.12 pre´sente le re´sultat de de´tection de pics ECG et le
calcul du rythme cardiaque.
3.2.3 Limitations du logiciel
Le logiciel connaˆıt plusieurs limitations qui doivent eˆtre respecte´es pour son bon fonc-
tionnement. Celles-ci de´coulent de l’utilisation du logiciel Labview et de son de´veloppement
sous forme de prototype d’essai. La plus importante restriction du logiciel est la vitesse
42
Figure 3.12 De´tection de pics sur l’ECG et calcul de la fre´quence cardiaque.
d’e´criture limite´e sur le disque dur. Malgre´ la haute vitesse de la came´ra, il n’est pas possible
d’acque´rir les donne´es de manie`re continue sur le disque dur pour une fre´quence d’acquisition
trop e´leve´e. La vitesse optimale correspond a` un temps d’acquisition de 65 µs par ligne de
la came´ra. Une autre limitation est le changement de type de rampe. Si l’initialisation du
syste`me est effectue´e pour le balayage d’une ligne, il n’est pas possible de choisir un balayage
3D sans devoir arreˆter le syste`me.
Il serait inte´ressant de faire une re´e´criture du code afin d’e´viter ces limitations. Ainsi,
une re´duction du nombre de fonctions obsole`tes permettrait de diminuer la charge sur le
processeur afin de pouvoir reconstruire des images plus rapidement. E´galement, une meilleure
gestion de la me´moire de la carte d’acquisition est ne´cessaire afin de permettre un changement
de type de rampe sans devoir arreˆter le syste`me. Pour ce qui est de la vitesse d’acquisition,
l’ajout d’un second disque dur haute vitesse ou d’un Solid State Drive afin d’y enregistrer
les donne´es permettrait de faire l’acquisition plus rapidement.
3.3 Reconstruction d’images
Les calculs effectue´s pour la reconstruction d’images permettent de passer d’une acqui-
sition de patrons d’interfe´rence vers des images structurelles et de flux de l’e´chantillon. La
figure 3.13 pre´sente les e´tapes principales effectue´es par le logiciel de reconstruction. Celui-
ci manipule d’abord le signal d’interfe´rence et lui applique la transforme´e de Fourier afin
d’obtenir l’image complexe tel qu’explique´ a` l’e´quation 2.34. De cette image est extrait la
structure de l’e´chantillon. L’image Doppler est obtenue en appliquant l’autocorre´lateur de
Kasai. Finalement, les deux images sont place´es dans des matrices en trois dimensions. Le
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processus est re´pe´te´ pour chaque image d’une acquisition.
Figure 3.13 E´tapes de reconstruction des donne´es
3.3.1 Manipulation du signal
La manipulation du signal d’interfe´rence brut consiste en l’application de l’e´quation 2.34.
Quelques ope´rations supple´mentaires sont toutefois ajoute´es afin d’augmenter la qualite´ de
l’image. La figure 3.14 pre´sente la reconstruction du pic d’un miroir situe´ a` une profondeur
de 800 µm. Selon l’e´quation 2.23, la largeur a` mi-hauteur de ce pic devrait eˆtre de 3.86 µm.
L’application directe de la transforme´e de Fourier au signal brut d’interfe´rence ne donne
pas un pic clair (figure 3.14A). Apre`s interpolation sur les nombres d’onde et soustraction
du spectre de la source (figure 3.14B), on obtient une bien meilleure re´solution. Cependant
le pic pre´sente une double bosse caracte´ristique qui provient de la forme de la source. Une
division par cette forme permet d’e´liminer cette bosse mais e´largit et de´forme le pic (figure
3.14C). L’application d’une feneˆtre de Hanning au spectre permet d’obtenir un pic simple et
bien re´solu (figure 3.14D). L’application de la compensation de dispersion au second ordre
permet d’ame´liorer significativement la re´solution tel que de´crit a` la section suivante.
3.3.2 Compensation de la dispersion
La lumie`re du bras de re´fe´rence et celle du bras d’e´chantillon traversent des distances
diffe´rentes dans les milieux au sein desquels elles se propagent. Cette diffe´rence occasionne
un de´calage de dispersion entre les deux bras, ce qui nuit a` la re´solution du syste`me. Tel
qu’explique´ a` la section 3.1.1, la premie`re e´tape pour compenser la dispersion consiste en
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Figure 3.14 Largeur a` mi-hauteur de l’image d’un miroir place´ a` une profondeur de 800 µm.
Chaque courbe est obtenue par une transforme´e de Fourier suite a` une e´tape diffe´rente de
traitement. Toutes les courbes proviennent du meˆme spectre d’interfe´rence et sont norma-
lise´es. La barre a` la base a une largeur de 100 µm et est centre´e a` 800 µm. Le chiffre sous la
barre horizontale pointille´e indique la largeur a` mi-hauteur en µm. (A) Aucun traitement du
spectre (B) Interpolation dans l’espace des k et soustraction du spectre de la source. (C) Trai-
tement B et division par le spectre de la source. (D) Traitement C et application d’une feneˆtre
de Hanning. (E) Traitement D et compensation de la dispersion avec a2 = 70 · 10−12 m2.
l’ajout de prismes dans le bras de re´fe´rence. Il est toutefois possible de corriger davantage
la dispersion de manie`re nume´rique. La me´thode tire´e de Wojtkowski et al. (2004) a e´te´
imple´mente´e. Soit le signal d’interfe´rence I˜(ω), obtenu suite a` la soustraction et la division
du spectre de re´fe´rence. Ce patron peut eˆtre exprime´ comme e´tant la partie re´elle d’un signal
complexe Sˆ(ω). Une transforme´e de Hilbert H permet de ge´ne´rer celle-ci :
Sˆ(ω) = H(I˜(ω)) = |Sˆ(ω)| exp(iχ) (3.4)
ou` χ est la phase du signal. Afin de compenser la dispersion, une correction de phase est
calcule´e. L’expression de cette correction est :
∆χ = −
N∑
n=2
an(ω − ω0)n (3.5)
ou` ω0 est la fre´quence angulaire centrale et an le parame`tre de compensation a` l’ordre n. La
correction permet d’obtenir un nouveau signal complexe :
Sˆ ′(ω) = Sˆ(ω) exp(i∆χ) (3.6)
Un nouveau patron d’interfe´rence est alors extrait :
I˜ ′(ω) = Re(Sˆ ′(ω)) (3.7)
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L’objectif de cette compensation est d’obtenir une re´solution la plus fine possible sur
toutes les profondeurs de l’e´chantillon. Elle se fait en optimisant la valeur des parame`tres an
ou` n varie de l’ordre 2 a` l’ordre maximal de dispersion de´sire´. Habituellement, l’ordre N = 3
est suffisant. La figure 3.15 pre´sente le re´sultat de cette ope´ration pour des miroirs situe´s
a` diffe´rentes profondeurs en variant le parame`tre a2. L’utilisation de ce parame`tre permet
de de´placer la position optimale du minimum de re´solution et ainsi, par exemple, d’avoir
la meilleure re´solution au centre de l’e´chantillon. Un ordre supe´rieur permet d’ame´liorer
davantage cette re´solution.
Figure 3.15 Effet de la compensation de la dispersion sur la re´solution (largeur a` mi-
hauteur). Re´solution de pics obtenus sur des miroirs a` diffe´rentes profondeurs selon le pa-
rame`tre de compensation a2. A. Courbe pour chaque valeur du parame`tre a2. Plus a2 aug-
mente, plus le minimum de re´solution se de´place vers des diffe´rences de marche e´leve´e. Le
minimum est a` ∼ 9 µm. B. Visualisation 3D du de´placement du minimum de re´solution.
Pour des images prisent sous les meˆmes conditions, les parame`tres an optimaux peuvent
eˆtre trouve´s qu’une seule fois sur des miroirs et applique´s a` toute la se´rie de donne´e. Ceci
n’e´tant pas le cas, une me´thode d’optimisation des parame`tres pour chaque acquisition a e´te´
de´veloppe´e. Cette me´thode utilise le contraste de l’image comme crite`re pour l’optimisation.
3.3.3 Images
Deux images sont tire´es du signal complexe Γ(x, z). La premie`re image structurelle est
obtenue par la norme du signal complexe. La structure est exprime´e en terme de de´cibels
au-dessus du niveau de bruit. L’image de vitesse est calcule´e a` partir de l’application de
l’autocorre´lateur de Kasai. L’image de vitesse est multiplie´e par un masque de validite´. Ce
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masque correspond a` la partie de l’image ou` la structure de´passe un certain seuil (en dB).
Ainsi, aux endroits ou` il n’y a pas de structure, la vitesse devient ze´ro.
3.3.4 Position des images
Une fois reconstruite, chaque image est place´e dans une matrice tridimensionnelle finale.
Pour l’acquisition d’un volume cette matrice a des dimensions X − Y − Z. Un cas spe´cial
de matrice tridimensionnelle est applique´ lors d’acquisition sur une seule tranche. Ici, les
dimensions de la matrice sont X −Z − t ou` t est le temps dans le cycle cardiaque. Le temps
de chaque ligne est de´termine´ a` partir de la de´tection de pics sur l’ECG.
3.3.5 Logiciel de reconstruction
Un logiciel de reconstruction programme´ en Matlab se charge d’imple´menter la recons-
truction d’images tel qu’explique´. Ce logiciel charge les fichiers binaire (.bin) ge´ne´re´s par le
logiciel Labview. Il ge´ne`re ensuite des fichiers .mat qui contiennent les caracte´ristiques de
l’acquisition et des fichier .dat qui contiennent les donne´es brutes. Une fonction principale
nomme´e main reconstruction.m permet de faire la reconstruction des donne´es brutes d’une
acquisition vers les matrice tri-dimensionnelles de sortie. Chaque matrice est e´crite dans un
fichier unique.
Le controˆle des proprie´te´s de l’acquisition et de la reconstruction se fait par l’entremise de
structures sauvegarde´es dans le fichier .mat. La premie`re structure acqui info garde toutes
les informations d’acquisition telles que : le type de balayage, les dimensions de la zone
balaye´e, la date de l’acquisition, le spectre de la source, etc. La seconde structure recons info
garde les informations de reconstruction telles que : la taille des filtres, la taille de la zone
de moyennage pour l’autocorre´lateur de Kasai, la position des lignes dans les matrices 3D,
etc.
3.4 Types d’acquisitions et analyses de donne´es
Plusieurs types d’acquisitions ont e´te´s de´finies et utilise´es sur les fantoˆmes et animaux.
Chaque protocole permet d’obtenir un re´sultat diffe´rent.
3.4.1 Acquisition de volume et calcul de de´bit
Un premier protocole d’acquisition consiste en l’acquisition d’un volume. Ce protocole
permet de calculer le flux qui traverse un tube de manie`re quantitative. Les parame`tres de
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ce protocole sont flexibles. De manie`re habituelle, un volume est pris sur une surface ayant
des dimensions de 800 µm par 800 µm. Un volume est compose´ de 400 tranches e´tale´es sur
l’axe Y. Chaque tranche est compose´e de 840 lignes selon l’axe des X et correspond a` une
image. L’acquisition d’un volume prend ∼ 20 s. Pour une acquisition, le meˆme volume est
acquis dix fois. La direction de balayage de l’axe rapide est inverse´e a` chaque volume. Cette
inversion permet d’e´liminer les effets Doppler qui proviennent du balayage.
Une fois le volume reconstruit, le flux peut eˆtre calcule´ a` partir des donne´es Doppler. La
technique pre´sente´e par Srinivasan et al. (2010b) est utilise´e.
3.4.2 Acquisition de tranches pour la mesure des changements
cardiaques
Un second protocole d’acquisition consiste a` balayer une meˆme tranche de manie`re
re´pe´titive. Sur un fantoˆme, il est possible de moyenner toutes les tranches et ainsi d’ob-
tenir une image ayant un bruit minime. Lors de l’acquisition sur un animal, le signal ECG
est enregistre´ de pair avec l’acquisition des tranches. Il devient donc possible d’utiliser l’in-
formation cardiaque afin de reconstruire l’e´volution de la tranche sur un cycle cardiaque. La
figure 3.16 pre´sente la de´tection des pics du complexe QRS dans un signal ECG.
Figure 3.16 De´tection de pics QRS sur le signal ECG. A` chaque image, 840 points sont
balaye´s. A` chacun de ces points, une valeur de temps apre`s le pic est assigne´e. On retrouve
dans cet exemple environ huit images dans un cycle cardiaque.
Avec le profil cardiaque d’un vaisseau, il est possible de mesurer les changements de
vitesse de flux et de diame`tre dans ce vaisseau.
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La valeur de temps assigne´e a` chaque ligne correspond au temps qui s’est e´coule´ apre`s le
pic QRS. Il est e´galement possible d’assigner une valeur de phase dans la pe´riode entre deux
pics QRS successifs. Pour un animal ayant un rythme cardiaque constant ces deux techniques
s’e´quivalent mais si il y a changement de la longueur du cycle cardiaque la premie`re technique
est pre´fe´rable.
3.4.3 Angiographies
Un troisie`me protocole est utilise´ afin d’obtenir des images en haute re´solution de la
CMV. Ce protocole produit des volumes tridimensionnels ayant les meˆmes dimensions que le
premier protocole. Toutefois, la vitesse de balayage sur l’e´chantillon est e´norme´ment re´duite
et il y a sure´chantillonage. Ainsi, un volume d’angiographie est compose´ de 400 tranches
contenant chacune 32 760 lignes. Le temps que prend une telle acquisition est de 16 minutes
avec les parame`tres habituels.
3.5 Manipulations animales
Une pre´paration animale e´tait ne´cessaire afin de pouvoir proce´der a` l’imagerie sous OCT.
L’animal e´tait d’abord mis sous anesthe´sie. L’ure´thane utilise´e permet de garder un e´tat
stable pendant pre`s de trois heures ce qui suffit a` l’imagerie. Une trache´otomie e´tait ensuite
pratique´e afin d’assurer une bonne ventilation de l’animal. Le craˆne e´tait ensuite fixe´ soli-
dement dans le stage ste´re´otaxique et une ouverture de la peau e´tait pratique´e. La figure
3.17 pre´sente la forme de l’ouverture qui donne acce`s au complexe somatosensoriel. L’animal
pouvait alors eˆtre pose´ sous le bras d’e´chantillon. Un tapis chauffant e´tait utilise´ afin de
maintenir la tempe´rature de l’animal. Deux types de souris ont e´te´ utilise´es. Le premier est
un groupe de´veloppant spontane´ment des plaques d’athe´roscle´rose (ATX). Le second est un
groupe de souris normales (Wild Type, WT).
Figure 3.17 Acce`s au com-
plexe somatosensoriel sur une
souris
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Chapitre 4
VALIDATION DU SYSTE`ME
La validation du syste`me s’est faite a` l’aide de diffe´rentes mesures prises sur fantoˆme et
sur animal. L’objectif de cette validation est de connaˆıtre les capacite´s du syste`me afin de
pouvoir le comparer a` d’autres.
4.1 Re´solution axiale
La re´solution axiale the´orique du syste`me est de 5.14 µm dans l’air et de 3.86 µm dans
les tissus (pour un indice de re´fraction de 1.33). Afin de mesurer la re´solution axiale re´elle
du syste`me, il faut utiliser un miroir comme e´chantillon. Un miroir ne produit qu’une seule
re´flexion a` un endroit pre´cis ; il n’y ainsi a que cette lumie`re qui produit une interfe´rence.
Lorsque reconstruite, l’image d’un miroir donne la re´solution axiale.
Afin de faire cette mesure, le syste`me doit eˆtre dans le meilleur alignement possible :
– La came´ra du spectrome`tre doit eˆtre pre´cise´ment place´e sur la ligne focale ;
– La longueur du bras de re´fe´rence et du bras d’e´chantillon doit eˆtre ajuste´e et la quantite´
de verre dans chacun d’eux doit eˆtre la meˆme ;
– Les controˆleurs de polarisation doivent permettre d’avoir un patron d’interfe´rence avec
le meilleur contraste possible ;
– L’intensite´ des deux bras doit eˆtre e´gale. Le signal doit eˆtre maximal sans saturer la
came´ra ;
– Aucune re´flexion parasite ne doit provenir de n’importe ou` dans le trajet optique.
Lors d’acquisitions sur le logiciel Labview, la meilleure re´solution axiale obtenue e´tait
de l’ordre de 7 µm. Toutefois, cette re´solution n’e´tait valide qu’a` une seule position puisque
de`s que le miroir e´tait de´place´ en profondeur, la re´solution e´tait perdue a` cause de l’effet
de dispersion. Apre`s application de la compensation de dispersion au deuxie`me et troisie`me
ordre, la re´solution axiale obtenue e´tait de l’ordre de 9 µm sur une profondeur d’environ
500 µm. Cette re´solution n’est pas aussi grande que la re´solution the´orique, cependant elle
est suffisante pour l’application de l’OCT a` l’imagerie de la CMV.
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4.2 Profondeur de pe´ne´tration et sensibilite´
La lumie`re infra-rouge utilise´e en OCT se trouve a` eˆtre diffuse´e et absorbe´e par les tissus.
Ce phe´nome`ne limite la profondeur de l’e´chantillon sur laquelle l’image OCT est produite, il
s’agit de la profondeur de pe´ne´tration. La profondeur de pe´ne´tration de´pend de l’intensite´ de
la lumie`re sur l’e´chantillon, de sa longueur d’onde ainsi que de la sensibilite´ du spectrome`tre.
Avec un alignement ide´al, la profondeur de pe´ne´tration atteinte par le syste`me sur un fantoˆme
optique e´tait de 1000 µm.
La profondeur de pe´ne´tration sur un animal e´tait toutefois moins e´leve´e. Les structures
les plus profondes atteintes a` partir de la surface du craˆne se trouvaient a` 600 µm. Cette
profondeur est suffisante pour l’imagerie de la microvasculature. Le craˆne d’une souris a
une e´paisseur de 100 a` 200 µm et les vaisseaux d’inte´reˆt se trouvent tout juste au-dessous du
craˆne. La figure 4.1 pre´sente la moyenne d’une se´rie de 400 tranches prises sur un animal. On
y voit que la structure est discernable jusqu’a` une profondeur d’environ 600 µm. Un vaisseau
se trouve tout juste sous le craˆne qui a une e´paisseur d’environ 100 µm. La structure sous ce
vaisseau est floue.
Figure 4.1 Tranche d’une image prise sur un animal. La structure est en gris et le flux en
couleur. La profondeur maximale a` laquelle on peut discerner la structure est de 600 µm. La
pre´sence du vaisseau rend floue la structure sous celui-ci.
La sensibilite´ du syste`me est de´finie par le minimum d’intensite´ lumineuse de´tectable
provenant de l’e´chantillon. Un miroir est place´ comme e´chantillon et le syste`me est aligne´ de
manie`re a` avoir le plus de lumie`re re´fle´chie qui retourne dans la fibre optique. Cette intensite´
lumineuse sature le de´tecteur. On proce`de ensuite a` ajouter des filtres a` densite´ neutre dans
le bras d’e´chantillon afin de re´duire l’intensite´ du faisceau. A` chaque ajout d’un filtre, on
compense la dispersion que son e´paisseur cause et on ajuste l’intensite´ du bras de re´fe´rence
afin d’avoir un signal d’interfe´rence et une image reconstruite. On continue ainsi jusqu’a` ne
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plus eˆtre capable de distinguer l’e´chantillon. La sensibilite´ du syste`me correspond a` deux fois
la valeur des filtres a` densite´ neutre utilise´s puisque le faisceau traverse ces filtres deux fois
dans le bras d’e´chantillon. La valeur obtenue est de 106 dB pour un temps d’acquisition de
la came´ra de 65 µs.
Le gamme dynamique du syste`me se de´finit comme le ratio de la valeur la plus faible a` la
valeur la plus e´leve´e de´tectable simultane´ment par le syste`me. Pour l’obtenir, le meˆme mon-
tage que pre´ce´demment est utilise´. Il suffit de de´terminer la valeur d’atte´nuation ne´cessaire
afin de ne plus avoir de saturation sur la came´ra et d’ainsi obtenir une image reconstruite
claire. Cette situation s’est produite a` une atte´nuation de 30 dB, la gamme dynamique est
donc de 76 dB.
4.3 Pre´cision du flux
La pre´cision de la mesure de flux du syste`me a e´te´ ve´rifie´e a` l’aide d’un test qui consistait
a` utiliser une pompe a` seringue afin d’imposer un flux pre´cis a` l’inte´rieur d’un capillaire de
210 µm de diame`tre. La figure 4.2 pre´sente les projections d’un volume obtenu a` un flux de
5 µL/min ou 83.3 nL/s. Le tableau 4.3 pre´sente le re´sultat de ce test. On y voit que l’erreur
sur la mesure de flux a un minimum pour une valeur de 50 nL/s.
Figure 4.2 Flux dans le fantoˆme de test A. Projection selon l’axe X, le fantoˆme de 200 µm
de diame`tre est incline´ vers le bas et couvre une e´paisseur de 500 µm. B. Vue de haut, c’est a`
travers la re´gion se´lectionne´e que le flux est calcule´. La couleur indique la vitesse maximale
sur la ligne.
L’erreur de mesure sur les flux les plus bas provient du filtre passe-haut utilise´ pour
l’imple´mentation de l’autocorre´lateur de Kasai. En effet, Srinivasan et al. (2010b) rapporte
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Tableau 4.1 Pre´cision de la mesure de flux dans un capillaire
Flux impose´ (nL/s) Flux mesure´ (nL/s) Erreur (%)
8.3 11.6 39
16.7 20.8 25
33.3 31.5 -5
50 48.1 -4
66.7 57.7 -13
83.3 74.7 -10
100 83.3 -16
166.7 116.9 -30
que l’utilisation d’un filtre cause un de´calage des basses fre´quences Doppler associe´ a` une
vitesse faible. La figure 4.3 re´sume cet effet tel que pre´sente´ dans l’article.
Figure 4.3 De´calage des fre´quences Doppler lors de l’utilisation d’un filtre passe-haut avant
l’autocorre´lateur de Kasai. A. Effet du filtre sur diffe´rentes fre´quences Doppler. B. Fre´quence
Doppler mesure´e (ligne bleu) par rapport a` la ve´ritable fre´quence (ligne rouge). Tire´ de
Srinivasan et al. (2010b)
Une limitation de la mesure Doppler en FD-OCT est le repliement des fre´quences lorsque
la vitesse est trop e´leve´e. Avec un temps d’acquisition de 65 µs, cet effet est apparu pour
des vitesses supe´rieures a` 3.3 mm/s. Dans la caracte´risation sur fantoˆme, les flux supe´rieurs
a` 70 nL/s ont pre´sente´s un tel repliement. Une me´thode de correction de cet effet a e´te´
imple´mente´e ce qui a permis de garder toutes les acquisitions qui en souffraient.
4.4 Re´sultats in-vivo
Le syste`me a e´te´ utilise´ afin d’obtenir des images de CMV sur des souris. La figure 4.4
pre´sente deux arte`res mesure´es in-vivo. Ces arte`res ont d’abord e´te´ identifie´es a` l’aide d’une
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came´ra visible puis deux protocoles de balayage ont e´te´ effectue´s. Le premier protocole e´tait
celui d’une acquisition de volume et le second celui d’une acquisition de tranche. Ce dernier
protocole a e´te´ applique´ selon la direction X et la direction Y. La taille minimale d’un
vaisseau mesure´ e´tait de 30 µm sur une acquisition de volume. La figure 4.5 pre´sente une
perspective tridimensionnelle du flux dans un volume tel qu’acquis par le syste`me.
Figure 4.4 Re´sultats de flux in-vivo. Deux vaisseaux sanguins auxquels ont e´te´s applique´s
les protocoles d’acquisition. L’image microscopique provient de la came´ra visible. La vue de
haut est obtenue par une projection du maximum dans le volume. Les deux coupes pre´sentent
la structure en tons de gris et le flux en couleur. La barre noire indique l’e´chelle.
Figure 4.5 Perspective tridimension-
nelle du flux dans un volume pris d’une
souris WT. La taille de la zone de ba-
layage est de 800 µm par 800 µm, la pro-
fondeur pre´sente´e est d’environ 200 µm.
En bleu : le flux qui descend, en rouge :
le flux qui monte.
La reconstruction du cycle cardiaque a permis d’obtenir le changement de vitesse du
sang et d’aire sur cette pe´riode. Un exemple de re´sultat obtenu est pre´sente´ a` la figure 4.6.
Apre`s filtrage, un minimum de flux e´tait identifiable. Ce minimum e´tait utilise´ comme niveau
de base afin de mesurer le changement de vitesse et le changement d’aire du vaisseau. Les
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vaisseaux ne pre´sentant pas un profil pulsatil clair e´tait rejete´s car ils correspondaient a` des
veines.
Figure 4.6 Reconstruction d’un cycle cardiaque sur une arte`re ayant ∼ 200 µm de diame`tre.
A. Image structurelle. B. Image de flux. La re´gion d’inte´reˆt est l’endroit ou` la vitesse est
mesure´e. C. Vitesse du sang dans la re´gion d’inte´reˆt et aire qu’occupe le vaisseau selon le
temps dans le cycle cardiaque. Le point ou` la vitesse est minimale est appele´ le niveau de
base. D. Changements de la vitesse dans le vaisseau et de l’aire de celui-ci par rapport a`
leurs valeurs au niveau de base.
Le troisie`me protocole de balayage utilise´ consistait en l’acquisition lente de donne´es
haute re´solution afin de pouvoir reconstruire des images pre´cises du re´seau de capillaires.
Des exemples de donne´es obtenues par ce protocole sont pre´sente´es au chapitre suivant. Bien
que des vaisseaux ayant un diame`tre aussi faible que 10 µm e´taient de´tectables, les images
obtenues ne permettaient pas de voir les de´tails de ce re´seau qui alimente le cerveau.
De manie`re ge´ne´rale les re´sultats obtenus lors de la validation du syste`me sont suffisants
pour l’utilisation vise´e soit l’e´tude de la compliance. Bien que la re´solution, la profondeur
de pe´ne´tration et la plage dynamique ne sont pas aussi e´leve´s que souhaite´, les images de la
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CMV produites sont amplement suffisantes afin d’obtenir des mesures de flux et de pulsatilite´
sanguine. La limitation majeure encourue est la difficulte´ a` obtenir des images comple`tes du
re´seau de capillaires. Cette information est comple´mentaire et n’empeˆche pas l’objectif vise´
par le syste`me.
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Chapitre 5
Mesure de la compliance
microvasculaire ce´re´brale dans un
mode`le d’athe´roscle´rose avec la
tomographie par cohe´rence optique
5.1 Pre´sentation de l’article
L’article pre´sente´ dans ce chapitre propose la caracte´risation de la compliance sur deux
groupes d’animaux soit un groupe ATX et un autre WT. Une publication re´cente par Bolduc
et al. (2011) montre que la compliance des arte`res de re´sistance a` la base du cerveau augmente
chez les animaux ATX par rapport aux animaux WT. La corroboration de ce re´sultat e´tait
l’objectif recherche´ dans cet article. Pour ce faire, un groupe de six souris ATX et de six
souris WT a e´te´ soumis a` un protocole de mesure de la compliance par OCT. Pour chaque
souris, plusieurs arte`res ont e´te´s identifie´es et mesure´es.
Les re´sultats obtenus sur ces arte`res ont ensuite e´te´ interpre´te´s a` l’aide d’une simulation.
Celle-ci consiste en l’utilisation d’un re´seau vasculaire anatomique ou` une arte´riole principale
est divise´e a` plusieurs niveaux jusqu’a` l’obtention d’un re´seau de capillaire. Ce re´seau est
ensuite converge´ vers une seule veinule de sortie. En posant les diame`tre pour chaque niveau
de vaisseaux, il est possible de calculer la re´sistance du syste`me et ainsi pouvoir e´tudier le
flux dans celui-ci. Ce mode`le incorpore e´galement un parame`tre de compliance pour chaque
vaisseau.
L’interpre´tation des donne´es in-vivo a e´te´ faite en simulant l’effet d’un changement de
compliance a` diffe´rents niveaux. La situation correspondant le mieux aux donne´es obtenus
sur les animaux e´tait celle d’une e´le´vation de la compliance des grandes arte`res chez le
groupe ATX. Un mode`le d’e´valuation de la compliance base´ uniquement sur l’utilisation de
donne´es OCT a e´galement e´te´ de´veloppe´. Toutefois ce dernier a montre´ des limitations dans
sa sensibilite´ au bruit.
L’article a e´te´ soumis au journal Biomedical Optics Express en date du 5 aouˆt 2011.
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5.2 Measurement of Cerebral Microvascular Complian-
ce in a Model of Atherosclerosis with Optical Co-
herence Tomography
E. Baraghis1, V. Bolduc2, J. Lefebvre1, V.J. Srinivasan3, C. Boudoux, E. Thorin2 and F.
Lesage1,2.
c© 2011 Optical Society of America
OCIS codes : (110.4500) Optical coherence tomography.
5.2.1 Abstract
Optical Coherence Tomography (OCT) has recently been used to produce 3D angiogra-
phy of microvasculature and blood flow maps of large vessels in the rodent brain in-vivo.
However, use of this optical method for the study of cerebrovascular disease has not been
fully explored. Recent developments in neurodegenerative diseases has linked common car-
diovascular risk factors to neurodegenerative risk factors hinting at a vascular hypothesis for
the development of the latter. Tools for studying cerebral blood flow and the myogenic tone of
cerebral vasculature have thus far been either highly invasive or required ex-vivo preparations
therefore not preserving the delicate in-vivo conditions. We propose a novel technique for
reconstructing the flow profile over a single cardiac cycle in order to evaluate flow pulsatility
and vessel compliance. A vascular model is used to simulate changes in vascular compliance
and interpret OCT results. Comparison between atherosclerotic and wild type mice show
increased compliance in the smaller arterioles of the brain (diameter < 80µm) in the disease
model. These results are coherent with previously published ex-vivo work confirming the
ability of OCT to investigate vascular dysfunction.
5.2.2 Introduction
Aging, hypertension and Alzheimer’s disease (AD) are major determinants of cognitive
impairment. Moreover, risk factors for AD and other neurodegenerative diseases are strongly
correlated to cardiovascular risk factors leading to increased interest in studying the impact of
cardiovascular disease on brain vasculature de la Torre (2004); Hebert et al. (2003); Iadecola
(2004); Helzner et al. (2009). Evidence is emerging that vascular dysfunction is an early
1. E´cole Polytechnique de Montre´al, 2500 Chemin de Polytechnique, Montre´al, Qc, H3C 3A7, Canada
2. Research Center, Montreal Heart Institute, 5000 Be´langer Est, Montre´al, Qc, H3T 1J4, Canada.
3. Optics Division, MGH/MIT/HMS Athinoula A. Martinos Center for Biomedical Imaging, Massachu-
setts General Hospital/Harvard Medical School, Charlestown, MA 02129, USA
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biomarker of ensuing neuronal dysfunction but the link between vascular dysfunction and
neuronal deficits remain difficult to study in vivo. The development of new tools to assess
vascular health in vivo are necessary to bridge the gap between ex-vivo studies and in vivo
function.
In animals, the emergence of new optical imaging techniques has provided unprecedented
access to vascular anatomy and tissue perfusion Fang et al. (2008). Two-Photon microscopy
(TPM) using labelled markers allows high resolution imaging of vascular networks. Recent
work with this technique has showed the measurement of blood flow and longitudinal studies
of vascular network remodelling after stroke Schaffer et al. (2006); Murphy et al. (2008).
However, TPM of the neuro-vascular network is highly invasive as it requires the use of
labelled markers and a cranial window. The preparation of the cranial window leads to
temporary loss of intra-cranial pressure which may be detrimental to the measurement of
vascular function.
Optical Coherence Tomography (OCT) offers an interesting solution to study vascular
health as it has recently been used to produce 3D angiography of cerebral microvasculature
(CMV) in the rodent brain in-vivo and blood flow maps of large vessels. Many groups have
developed techniques for producing angiography images of the CMVWang et al. (2007);
Vakoc et al. (2009); Srinivasan et al. (2010a); Jia et al. (2010). These techniques can be used
to decipher flow in small vessels down to 10µm diameter. With reduced oversampling, blood
flow in larger vessels can be measured with good temporal resolution opening the door for
functional studies Srinivasan et al. (2010b).
The genetically altered (LDLR-/- hApoB+/+) mice which spontaneously develop athe-
rosclerotic plaques can be used as a model of CMV dysfunction. In the main carotid arteries,
atherosclerosis is known to cause a decrease of compliance van Popele et al. (2001). However,
recent evidence show that this effect is reversed in resistance arteries due to a possible com-
pensatory reaction Bolduc et al. (2011). The aim of this study was to verify whether OCT
can be used to corroborate these effects in vivo.
In this work we develop a technique to gate OCT Doppler acquisitions and reconstruct the
blood flow profile across a single ECG cycle in arterioles. We then use this gating technique to
compare the changes of blood flow and vessel diameter across a cycle in wildtype (WT) and
atherosclerotic (ATX) mice, the latter expected to exhibit changes in vascular function. Our
results are then analyzed using a simple model to derive an estimate of vascular compliance
and interpreted using a recently developed vascular anatomical network model. Compliance
estimations from OCT data were derived but displayed lower SNR than pulsatility measures.
We confirm that Doppler OCT has enough sensitivity to quantify blood flow changes across
a cardiac cycle and show that these changes are distinct between mice groups and vessel
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diameters.
5.2.3 Materials and methods
Animals and preparation
The procedures and protocols were performed in accordance with our institutional gui-
delines and the Guide for the Care and Use of Laboratory Animals of Canada. Animals were
kept under standard conditions (24C ; 12 :12hr light/dark cycle). We used 6 month-old (m/o)
C57Bl/6 male mice (WT, bodyweight of 34.8± 4.2g, n = 6 ; Charles River Laboratories, St-
Constant, QC, Canada) and atherosclerotic mice (ATX, bodyweight of 34.3± 6.3g , n = 6) ;
the latter are knockout mice for the LDL receptor but express the human apolipoprotein
B-100 gene (LDLR-/- hApoB+/+). The founders of the colony of ATX mice were generously
provided by Dr Hobbs (University of Texas Southwestern, Dallas, TX). All mice were fed
with a normal standard diet (Harlan Laboratories, Tecklad 2014S, Montreal, QC, Canada)
since ATX mice develop spontaneous atherosclerotic lesions.
For imaging, the mice were anesthetized with 10% w/v urethane in PBS (200µL/10g)
and placed in a stereotaxic stage (Harvard Apparatus) with a heating pad to maintain body
temperature. Animal temperature and heart rate were monitored throughout the experiment
to ensure proper anaesthesia. Skin was removed from the top of the head and imaging was
performed directly through the parietal bone over the somatosensory cortex.
Quantification of basal CBF
Imaging was performed using a frequency domain Doppler Optical Coherence Tomogra-
phy (OCT) System. The system is based on an infrared Super Light Emitting Diode (Exalos
EXS8710-2411, Langhorne, PA) with a center wavelength of 870 nm, a spectral width of
65 nm and a typical output power of 5mW providing 2.5mW of power on the sample. This
light source yields a theoretical axial resolution of 5µm. A custom built spectrometer was
used as the detector with a high-speed 2048 pixel line camera (Basler Sprint spL2048 -140k,
Exton, PA). The maximum acquisition speed of the camera was 67k A-lines per second but
hard drive writing limited acquisition to 15k A-lines per sec. At this acquisition rate the
maximum detectable Doppler blood flow speed without phase wrapping was 3 mm/s but
could be increased with phase unwrapping. The depth of field was approximately 1.5mm
in air. Light was collimated from the fiber using dual 16mm achromats with 2mm spacing.
Scanning on the sample was performed using a dual galvanometer system (Thorlabs, New-
ton, NJ) imaged using a telescope (f1 = 75mm and f2 = 150mm) on the back aperture of a
10X (Olympus UMPLFLN 10XW, Markham, Ontario) infinity corrected objective yielding
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a lateral resolution of 10µm. Fig. 5.1 shows a schematics of the system. Two stages allow
positioning of the light on the rotation axis of the galvanometer mirrors to eliminate Doppler
shifts created by scanning. This was optimized to reduce Doppler shifts when scanning the
fast galvanometer which corresponds to the X direction.
Prior to the in vivo studies, the system was validated for its ability to quantify blood
flow in phantoms reproducing absorption and scattering properties of brain tissues in which
small capillary tubes were inserted to model small vessels. Doppler flow measurements were
consistent with flows generated by a syringe pump over the range 10 to 150 nL/s. The
measured sensitivity of the system was 106dB with a dynamic range of 76dB.
Figure 5.1 Schematic of OCT system design, SLED : Super Luminescent Diode, PC :
Polarization controllers, P : Dispersion compension prisms, VND : Variable Neutral Density
Filter, M : Reference Mirror, G : Dual galvanometer scanners, f : sample arm telescope lenses,
O : Objective, S : Sample, VPHG : Volume Phase Holographic grating, FT : F-Theta Lens,
CCD : CCD Line Camera.
Image reconstruction was done in Matlab. Spectral shaping of the interference signal
using a Hanning window was used to eliminate side lobes in the final image at the expense
of broadening axial resolution to ∼ 7µm. Automatic dispersion compensation to the second
and third order dispersion imbalance was implemented according to the procedure described
in Wojtkowski et al. (2004). The optimization criteria was set to increase image contrast
by maximizing the structural image derivative. Optimization was done on the first frame
of each acquisition to obtain the dispersion coefficients which were then applied to the rest
of the acquisition. Reconstruction of flow speed is based on a moving-scatterer-sensitive
reconstruction technique adapted from Srinivasan et al. (2010b); Ren et al. (2006) which
uses the Kasai Autocorrelator Kasai et al. (1985). A digital filter is used to remove the
stationary scattering components from the OCT image.
Series of volume acquisitions were done on each mouse with scan dimensions of 800µm
by 800µm. Arteries were found directly between the skull and the surface of the brain. Light
penetration enabled imaging of structures as deep as 500µm. According to the procedure
outlined in Srinivasan et al. (2010b), quantitative blood flow (nL/sec) was calculated in each
mouse on plunging arteries found in each 3D volume data set. An average of 5 distinct arteries
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were measured per animal. Vessel diameter was estimated as the smallest cross section of the
vessel crossing the horizontal imaging plane. Diameters obtained ranged from 50 to 160 µm.
Blood flow was then estimated by integrating speed over a region of interest (nL/sec/mm2).
ECG coregistered OCT acquisition
For each main artery imaged on the animals, two perpendicular single slice scans were
performed. These slices had dimensions of 800µm (X or Y axis) by ∼ 1.7mm (Z axis) and
were scanned 400 times at a rate of ∼ 16Hz (one slice each 945x65µs). For each A-line
acquired, an ECG signal was coregistered yielding an ECG acquisition rate of > 15kHz
therefore giving sufficient sampling to accurately identify QRS peaks in the signal and a
value of time after QRS peak for each A-line. After reconstruction, each A-line was placed
in a 3D matrix with regards to position and time after QRS peak enabling a reconstruction
of the arterial cross-section at each time point in the cardiac cycle. Fig. 5.2 depicts the
reconstruction process for the first 7 frames of an acquisition and the placement of their
A-lines in the 3D matrix.
Figure 5.2 Reconstruction of the Cardiac Profile of an artery on a WT mouse. A : The
first 7 reconstructed frames over the same line. B : Average of all 400 frames showing blood
vessel underneath the cranium. Decorrelation causes blurring underneath the main blood
vessel and reveal the position of other smaller vessels in the frame. C : The corresponding
ECG signal from these frames. D : The time after ECG peak is used to place each A-line
of a frame in a 3D matrix by using it’s position and time value. E : Superimposition of
the 7 frames in the reconstructed matrix, with 400 frames and with proper desynchronized
condition, the matrix is filled.
Each arterial cross section was identified and a value of blood speed at each cardiac cycle
time point was obtained by the sum of the Doppler vertical speeds in a Region of Interest
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(ROI). Arterial cross section area for each time point was evaluated using a threshold of 10%
above the maximum speed value in a data set.
Compliance evaluation
A simple tube geometry was used to derive an expression for a compliance estimator
where all necessary data can be obtained from OCT measurements. The tube is defined by
a radius r and a length L in which a flow Φ is flowing. The pressure gradient between the
edges of the tube is denoted δP . The flow is given by the Hagen-Poiseuille (Eq.( 5.1)) where
η is the fluid viscosity.
δP = Φ
8ηL
pir4
(5.1)
At steady state, the arterial tree can be estimated as a resistive network with fixed vessel
diameters determining flow resistance. In this steady-state network, the pressure in each
artery is a fraction of the main aortic pressure. The combined effect of compliance of all
vessels C, is to add a non-linearity A(C) under pressure changes. At steady-state, the local
arteriolar pressure PA can be expressed as proportional to the systemic pressure P .
P ∝ PA (5.2)
Likewise, at steady-state, the pressure gradient between the edges of a vessel can be expressed
as proportional to the systemic pressure. Thus, both the pressure gradient and the local
arteriolar pressure are proportional to the systemic pressure and therefore to each other. A
parameter α can be defined to establish the proportionality between these two values. This
parameter is different for each arteriole at a particular position in the vascular network.
Similar arterioles will have similar α values.
δP = αPA (5.3)
Equating Eq.(5.1) and Eq.(5.3) gives a link between the pressure inside an artery and the
flow of blood within it at steady-state.
αPA = Φ
8ηL
pir4
(5.4)
Compliance, is the change in vessel volume, ∆V , for a certain change in arterial pressure,
∆PA. Inherent physiological change of these values is between systolic peak and diastolic
valley of systemic pressure which are noted respectively s and d. Define the systole to be
the steady-state. Then at the diastole, the relations above will hold up to a small correction
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from the non-linearities introduced by systemic compliance contributions :
αPA +A(CI) = Φ8ηL
pir4
(5.5)
where A(CI) is assumed to be a small change to the relations above (Eq.(5.1) and Eq.(5.3))
due to non-linearities attributed to the integrated compliance for the network CI . To first
order, neglecting A(CI), the local compliance can be estimated by
C = ∆V/∆PA =
Vs − Vd
PAs − PAd
(5.6)
Replacing the expressions for volume and local pressure into Eq.(5.6), the compliance
dependant terms are eliminated.
C =
As − Ad
(Φs/A2s − Φd/A2d)
αpi
8η
(5.7)
where A is the vessel cross-sectional area. Define the change from the diastole to the systole
of the vessel cross-section by δA = As/Ad, the blood flow change by δΦ = Φs/Φd. The average
blood speed in a vessel v¯ is related to the flow and area by Φ = Av¯, therefore a change in
blood speed is δv¯ = δΦ/δA. Replacing these expressions in Eq.(5.7) yields
C
8pi
α
=
1
η
δAAd − Ad
(δΦΦs/(δ2AA
2
d)− Φd/A2d)
=
1
η
A3d(δA − 1)
Φd(δΦ/δ2A − 1)
(5.8)
Cˆ =
A3d
Φdη
δ2A(δA − 1)
(δΦ − δ2A)
=
A3d
Φdη
δA(δA − 1)
δv¯ − δA (5.9)
In this last equation, Cˆ is a local compliance evaluator that can be obtained with the vessel
area and blood flow at the diastole (Ad and Φd) and the change in blood flow and vessel
diameter between the diastole and the systole (δΦ and δA). The second expression uses the
change in average blood speed instead of the change in flow. Blood viscosity, η, is calculated
for each vessel as it is dependent on vessel diameter and hematocrit level. When comparing
vessels with the same diameter and the same location in different animals, we assumed their
vascular position was similar and α values to be close. This and neglecting A(CI) are the
limitations of this estimator.
Angiography acquisition
For each animal a high density low scanning speed acquisition was done to obtain high
resolution CMV images. The angiography was done outside of regions with large arteries in
order to obtain smaller vessels. The scanned area had a surface of 800 x 800 µm composed of
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400 slices containing 32 760 A-lines each. The spacing between two A-lines was ∼ 0.024µm
which for a 10µm lateral resolution represents an oversampling factor of ∼ 400.
Vascular Anatomical Network modelling
Along with the compliance estimator previously presented a second method is used to
interpret blood speed changes over the cardiac cycle. We constructed a model of the mi-
crovasculature using a stylized vascular anatomical network (VAN) based on previous work
Boas et al. (2008). Blood speed is calculated in the different arterial segments of the model.
By individually modifying the compliance parameter of the arteries in the model it is possible
to interpret which compliance change situation better describes the observed differences in
cardiac cycle profile between the two animal groups.
The VAN used below contains a diverging series of arterioles that are connected to capil-
laries, which further converge to a single veinule (Fig. 5.7A below). Each segment is charac-
terized by its vascular properties (Length l, diameter d and hematocrit Hct), which are then
used to calculate its resistance according to the Hagen-Poiseuille Law , R(t) = 128η(d,Hct,t)l
pid(t)4
.
The parameter η(d,Hct, t) is a parametrization of the blood viscosity based on Pries et al.
(1992). Hematocrit for all vascular segments was fixed at Hct = 15%. The other vascular
properties used in the VAN modelled are summarized in table 5.1. Defining ∆P (t) to be the
change in pressure across a segment and Q(t) the flow in the same segment, the flow-pressure
relationship is given by :
∆P (t) = R(t) ·Q(t) (5.10)
All vascular properties can then be calculated using the nodal pressures distribution and
the oriented incidence matrix A, which represents the VAN topology. Vessels non-linear
compliance is integrated into the model by a pressure-volume relationship :
〈Pi(t)〉 − PIC =
(
Vi(t)
A0,i
)β
(5.11)
where 〈Pi(t)〉 = 12(Pi,in + Pi,out) is the average pressure at the center of the ith vessel, Vi(t)
is its volume, PIC is the intra-cranial pressure, β is the compliance parameter and A0,i =
Vi(t=0)
(Pi(t=0)−PIC)1/β is a constant characterizing the initial state of the VAN. For an increase in
pressure from time td to time ts. The pressure change can be estimated by expanding the
expression for small volume changes :
∆PA =
(
Vi(td)
A0,i
)β
+ β
∆Vi
A0,i
(
Vi(td)
A0,i
)β−1
−
(
Vi(td)
A0,i
)β
(5.12)
∆PA = β
∆Vi
A0,i
(
Vi(td)
A0,i
)β−1
(5.13)
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By comparing this last equation to Eq.(5.6) we obtain a relation between both compliance
parameters.
1
C
=
β
A0,i
(
Vi(td)
A0,i
)β−1
(5.14)
Therefore an increase in vessel flexibility is expressed by a higher compliance parameter C
or a decreased parameter β.
To simulate the VAN’s dynamic response to vascular perturbations such as arteriolar
dilation or input pressure variations, nodal pressures are first computed, assuming that
vascular properties and VAN topology are given at equilibrium. Then, at each time step tn,
compliant volume changes are calculated given the previous state nodal pressures Pn−1 and
arteriolar pertubation. These modifications lead to a variation of vascular resistances across
the VAN, and new nodal pressures Pn are calculated.
Since atherosclerotic mice are expected to develop high blood pressure and have rigid
large arteries, simulations below studied changes in blood pressure at input of the VAN to
simulate measures of blood flow change during a single ECG cycle. To evaluate how the
change of blood flow pulsatility is modulated by microvasculature compliance, we simulated
various configurations to assess their impacts on end results. These simulations where then
used to form an interpretation of the results.
Table 5.1 Vascular segment parameters
Branch - # Input Function of input
segments Length Diameter Volume Viscosity Resistance
(µm) (µm) (nL) (cP) (mmHg s/µL)
A1-1 200 100 1.57 2.78 1.70
A2-2 200 80 1.00 2.75 4.11
A3-4 200 64 0.64 2.72 9.89
A4-8 200 51.2 0.41 2.67 23.75
A5-16 200 41.0 0.26 2.62 56.82
A6-32 200 32.8 0.17 2.56 135.56
C-64 250 30 0.18 2.53 238.82
V6-32 200 36.0 0.20 2.58 93.54
V5-16 200 45.1 0.32 2.64 39.16
V4-8 200 56.3 0.50 2.69 16.35
V3-4 200 70.4 0.78 2.73 6.80
V2-2 200 88 1.25 2.77 2.82
V1-1 200 110 1.90 2.79 1.17
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Statistics
Parameters were compared between mice groups by means of a t-test. P values < 0.05
were considered as significant.
5.2.4 Results
Flow pulsatility measurement
Reconstruction of the flow over the cardiac cycle yielded blood speed variation profiles
for each measured artery. The reconstructed profiles consisted of 100 time frames equally
spaced between two QRS peaks giving a time resolution of approximately 1.5 ms for an
animal with a 400 beat per minute heart rate. These profiles were reconstructed using 400
scans over 25 seconds therefore covering approximately 100 heart beats or 1 heart beat
for every four scans. The asynchronous condition of scanning and heart rate ensured good
coverage of the 3D reconstructed space with less then 0.1% missing A-lines. Coverage of
the reconstructed space depended on heart rate where a lower heart rate was more likely to
produce an incomplete data set. Filtering was done in the transverse direction and in time
to fill in the missing A-line positions with the importance of each position weighted by the
amount of A-lines averaged in it.
The profiles were low pass filtered using a 10 ms FWHM Hanning window and the
boundary condition was set to ensure continuous blood speed between the end and the start
of the cycle. Two different pulsatility metrics were used. The first was the percent blood
speed increase from the minimum to the maximum blood speed. The second metric was the
standard deviation of the speed values divided by the mean. For each vessel the X and Y
slices were compared and only vessels where both flow profiles and pulsatility measurements
matched were retained for the study. Discarded vessels include possible veins and vessels
where the blood speed was too small to discern a clear cardiac trend. On some vessels one
slice was retained while the other was discarded if it presented a clear cardiac profile while
it’s paired slice did not. Fig. 5.3 shows two slices on a retained vessel and the flow profiles
measured for each slice. The maximum value of the blood speed was associated with the
arrival of the systolic pressure wavefront (which travels much faster then the blood itself).
The minimum value was associated with the return to diastolic pressure.
Total number of retained slices was 41 in the ATX group (11 slices < 80µm) and 62
in the WT group (21 slices < 80µm). Artery diameter was hand measured between the
zero crossing points at the top and the bottom of the artery. The maximum on minimum
flow change (not shown) and the pulsatility metric (Fig. 5.5A) both indicate increased flow
pulsatility in the ATX group with regards to the WT group which is significant (P > 0.05)
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for vessels smaller than 80µm.
Figure 5.3 Calculation of flow pulsatility in a single artery on a WT mouse. A. Two per-
pendicular slices of the artery are measured. The images present the average flow over the
whole cardiac cycle. The flow is in red-blue overlaid on the grayscale structure. The artery
is directly underneath the cranium and the region of interest is circled. B. Filtered blood
speed profile in the region of interest. The doppler speed is averaged in the region of interest
for each time point in the cardiac cycle. The average speed is ∼ 0.21mm/s in the X slice
region of interest. The average speed in the Y slice is ∼ 73% of the speed in the X slice due
to different ROI coverages. The cardiac cycle profile is identical in both slices confirming the
variation is due to cardiac activity. Variation between the maximum speed (systolic) and
the minimum speed (diastolic) is calculated. Variability (solid vertical lines) is the standard
deviation divided by the mean.
Basal CBF
Basal CBF was evaluated for each measured artery using the 3D volume scans. Fig. 5.4A
presents a typical region of interest selected on a plunging artery from a WT animal. For
each artery the diameter was measured.
For sharply plunging vessels, the flow vs depth profile remained mostly constant and
flow estimations were direct. For some vessels, measurement of blood flow through a region
of interest presented a depth dependent flow value. Fig. 5.4B shows such a profile. These
vessels were almost horizontal and presented a peak in their flow vs depth profile which
indicated the depth at which the vessel cross section was completely contained within the
region of interest, these were kept for the analysis by choosing the depth at which the cross-
section was completely contained in one plane. Horizontal vessels however did not present
a clear maximum flow value as they would cross the same plane many times in opposite
directions. The latter were rejected. Veins, associated with non-pulsatile flow as identified by
the cardiac cycle reconstruction were also rejected. Fig. 5.4C presents the flow results from
20 ATX vessels and 31 WT vessels.
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Figure 5.4 Example of blood flow measurement in a branching artery A. Top projection
of the measured volume presenting a branching artery, diameter is 124µm. The artery is
only slightly tilted from the horizontal plane. B. Flow passing through the selected area at
different depths. The maximum flow is where the artery is completely contained within the
area and corresponds to it’s quantitative flow C. Blood flow as a function of vessel diameter,
results from 20 ATX and 31 WT vessels, vessels larger then 150µm not shown. No significant
difference in the blood flow distribution is observed between the two groups.
To allow further comparison of blood flow between the different animals and vessel di-
mensions, the quantitative blood flow was normalized by the vessel area obtained from it’s
diameter and by the heart rate of the animal. This effectively gave a measure of blood speed
per heart beat in each vessel. Data was separated between vessels with diameter less than
or greater than 80µm. Results of normalized blood flow measurements are presented in Fig.
5.5B.
Compliance estimation
The compliance was evaluated for the arteries that were retained for both measurements
of pulsatility and flow. Considering each volume acquisition was coupled to two slice ECG
gated acquisitions, each artery yielded on average two estimations of compliance. Eq.(5.9)
was used with the diastolic area and flow (Ad and Φd) approximated by their cycle averaged
value from the volume reconstructions. The results for both animal types and vessel diameter
groups are presented in Fig. 5.5C. High variances are due to the combination of measures
each having individual errors used in the estimator.
Vascular anatomy
For completeness, Fig. 5.6 presents maximum intensity projection angiography results
from 8 different animals. Results are displayed with similar structures and vessel sizes in both
animal types aligned vertically. Smallest measurable vessel size was ∼ 10µm and maximum
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Figure 5.5 Blood speed change over the cardiac cycle. Only slices where the X and Y cardiac
cycle profiles matched were retained. A. Variability of the blood speed over the cardiac cycle.
B. Normalized blood speed change between the maximum and minimum value in the cardiac
cycle. C. Compliance estimator. Error bars = SEM.
vessel depth was 300µm below the surface of the skull. Although each angiography presents
a different structure, no major structural difference were observed between the two animal
types.
Flow pulsatility modelling
Simulations were performed by varying the arteriole pressure Part at the input of the
VAN. The ECG pulse modelled was a Gaussian function of the form
Part(t) = P
0
art
1 + ∆P · e−
(
t−Toffset
σT
)2
e−1
 (5.15)
where P 0art = 60 mmHg is the arteriole pressure, ∆P is the relative pressure variation of
the pulse, σT = 15 ms is its temporal width and Toffset = 50 ms is its temporal offset. The
VAN response to this pulse was simulated over a period of ∆T = 100 ms, which corresponds
to a heart beat frequency of f = 600 bpm. The ’normal’ case is represented by the pressure
wave amplitude ∆P = 1% and by the compliance parameter β = 2 for all vascular segments.
Fig. 5.7 is a summary of the different effects of input pressure and compliance changes.
Fig. 5.7A shows the simulated stylized model. As was done in measurements, vessels were
separated by size in two categories with conventions identical to experimental results above.
Fig. 5.7B shows the effect of increasing the blood pressure variation ∆P on measures of pul-
satility. We observe that for both vessel size groups, pulsatility increases with blood pressure
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Figure 5.6 Angiography results from 8 different animals. First row ATX animals and second
row WT animals. The black bar has length of 200µm. The results are displayed in a log scale.
Similar vessel sizes are compared between the two groups.
proportionally. This is in line with experimental results, Fig. 5.5A, where we observe overall
increased pulsatility in ATX mice compared to WT. Figs. 5.7C, D respectively show the
impact of varying compliance at the level of smaller (< 80µm) and larger (> 80µm) vessels
or both respectively. In Fig. 5.7C, only the smaller vasculature compliance was modified by
making them more rigid (β = 5) than our ’normal’ value β = 2 trying to simulate expe-
rimental observation by a decrease of compliance naively expected in atherosclerosis. This
simulation did lead to changes in pulsatility mimicking the experimental observations (i.e.
variations between small and large vessels) but a large change of the compliance parameter
was required to create a small pulsatility difference between smaller and larger vasculature.
On the other hand, if the compliance of larger vessels (> 80µm) is increased (smaller β
value), we observe the same trend, coherent with observations Fig. 5.5A, but amplified (Fig.
5.7D). Finally, Fig. 5.7E shows the results of the simulation when both compliances were
decreased, again we observe trends similar to that of experimental results. Other simulations
were done but did not follow the experimental trend.
The observed differential change between smaller and larger vessels when comparing
ATX and WT mice could therefore be simulated using three scenarios : decreasing smaller
vessel compliance (Fig. 5.7C)), increasing larger vessel compliance (Fig. 5.7D) or increasing
compliance of both smaller and larger vessels (Fig. 5.7E).
The first case can likely be excluded from our measures. Moreover, with the ATX mouse
model used here, recent measurements performed on isolated larger arteries ex vivo (resis-
tance arteries extracted from the base of the brain which are directly connected to the circle
of Willis) showed that these larger arteries increased their compliance in the ATX model
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compared to WT Bolduc et al. (2011). In view of these results, a likely scenario is that
compliance in both smaller and larger vessels increase but that our estimator Cˆ did not have
high enough SNR to measure a statistical difference in larger vessels.
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Figure 5.7 A. Vascular anatomical network simulated. The dotted lines and the red box
represent respectively the larger and the smaller vessels. These are the vascular segments
for which the compliance parameter is modified during the simulation. B. Effect of changes
in pressure wave amplitude at the entry of the VAN. small and large vessels change their
pulsatility proportionally. C. Effect of lowering the compliance (increasing the parameter
βM) of small vessels while leaving the larger vessels at βA = 2, D. Effect of increasing the
compliance of larger vessels (βA = 1) while leaving smaller vasculature intact. E. Effect of
increasing compliance of both larger and smaller vessels (βA = βM = 1)
5.2.5 Discussion
ECG gated OCT OCT was used to study blood flow and its pulsatility in CMV. This
work shows that reconstruction of the flow over the cardiac cycle can be used to estimate
blood speed variation profiles for individual vessels. Cardiac cycle reconstruction yielded flow
change estimations in under 10 minutes in intact preparations. This fast and non-invasive
technique would therefore be able to study the acute effect of drugs on the cerebro-vascular
myogenic tone. Besides direction, the flow pulsatility or lack thereof was used as an indicator
of vessel function as arterioles are expected to have pulsatility while veinules are not.
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Basal CBF When comparing the normalized blood speed between both groups no signifi-
cant difference was noted between > 80µm and < 80µm vascular size groups. Furthermore,
normalized blood speed in both vessel size groups was fairly similar.
Compliance evaluation The local pulsatility of blood speed is partly a result of the com-
bined effect of compliance of all upstream feeding vessels. Our results showed an increase in
the blood speed pulsatility of smaller vessels for the ATX group compared to the WT group.
This result alone, however, did not enable to distinguish the changes in vessel compliance at
the different arterial levels. OCT evaluation of compliance through the estimator Cˆ showed
a significant increase in small vessel compliance (< 80µm) for ATX mice compared to WT
mice while no statistical difference were observed for larger vessels.
The use of the VAN model allowed additional interpretation of the data. Three compliance
change scenarios yielded a similar change in blood pulsatility as the one observed between
the two groups. Based on the compliance estimation of smaller arteries and ex-vivo data, the
most likely scenario involves an increased vascular compliance of vessels smaller then and
larger then 80 µm for the ATX group.
Observations on the angiography of arterioles in the cortex of both models did not reveal
dramatic differences in the morphological aspects of the vasculature. While qualitative, this
observation supports that differences in vessel architecture was not a confounding factor in
the analysis of our data.
Limits of the OCT compliance estimator The compliance estimator used in this work
was based on the accurate measurement of blood flow, vessel diameter, blood speed change
and vessel diameter change. Calculations of blood flow through a region of interest and of
speed pulsatility in the cardiac cycle reconstruction were fairly robust operations yielding
low sensitivity to measurement error while vessel diameter and area change were harder to
estimate. In the case of blood flow estimations averaging multiple volume scans helped in
increasing the quality of the measures. For blood speed variation, the comparison between
slices taken in different orientations allowed for simple validation of the result and rejection
of non conclusive cardiac profiles.
Amongst limitations of this work is the fact that vessels at the surface of the cortex have
an elliptical cross section as opposed to a round one, estimation of the diameter was prone
to error. When viewed from a top projection, the diameter measured is larger than when
viewed from a side projection. The compliance evaluation model did not take into account the
vessel’s irregular shape. However, the largest source of error in the compliance estimation was
the accurate measurement of the change in vessel diameter. For a cross sectional image taken
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perpendicularly to the vessel direction, a change in vessel area over the cardiac cycle would
be properly displayed in the cycle reconstruction. An acquisition made in the longitudinal
axis of the vessel would only show an increase in it’s height over the cardiac cycle therefore
underestimating the real area change. The use of a quadratic fitting procedure on the velocity
profile was also investigated but results were not conclusive.
5.2.6 Conclusion
In this work we have demonstrated a new ECG gated reconstruction technique for eva-
luating flow pulsatility in CMV and vessel compliance. Comparison between an ATX and a
WT group showed differences in flow pulsatility on different arterial segments. As it has been
largely recognized, atherosclerotic lesions cause a hardening of the carotid arteries leading
to a loss of compliance and higher blood pressure variations at the input to the circle of
Willis. Recent evidence suggests that the resistance arteries at the base of the brain com-
pensate this effect by increasing compliance. Our results showed increased flow pulsatility
in small arterioles. This increase was modelled, amongst different scenarios, by an increase
in compliance in both small and larger vessels corroborating ex-vivo results. This supports
that OCT can be used to study vascular function although modelling may be required to
interpret its results.
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Chapitre 6
DISCUSSION GE´NE´RALE
Trois objectifs ont e´te´ e´tablis au de´but de ce travail. Ici chacun d’entre eux fera l’objet
d’une discussion afin de de´terminer dans quel mesure il a e´te´ atteint. Des solutions seront
e´galement propose´es lorsque les re´sultats laissent a` de´sirer
6.1 De´veloppement d’un appareil OCT
Le premier objectif cible´ e´tait de de´velopper un appareil d’imagerie OCT pouvant obtenir
des images de flux et de structures de la CMV. Ce de´veloppement inclut les aspects mate´riel
ainsi que logiciels de l’appareil et de la reconstruction. Suite au de´veloppement, il a e´te´
possible de mesurer les caracte´ristiques de performances de l’appareil. Les re´sultats de ces
mesures re´ve`lent une re´solution, une profondeur de pe´ne´tration et une plage dynamique sous
les attentes, mais une sensibilite´ tout a` fait satisfaisante. La qualite´ des images prises sur les
animaux e´tait excellente pour la mesure du flux sanguin et pour la caracte´risation du profil
cardiaque. Toutefois, les mesures d’angiographies n’ont pas permis d’obtenir les de´tails du
re´seau de capillaires.
6.1.1 Aspect de´veloppement
Le de´veloppement de l’aspect mate´riel et logiciel de l’appareil a e´te´ comple´te´ avec succe`s.
En effet, le syste`me est fonctionnel et le logiciel est suffisamment facile d’utilisation pour
qu’un autre utilisateur puisse l’exploiter. Le syste`me une fois aligne´ correctement ne requiert
que quelques ajustements minimes afin d’eˆtre preˆt a` faire des mesures. Le logiciel laisse
toutefois a` de´sirer. Afin d’en ame´liorer les performances, il serait inte´ressant de conside´rer
son imple´mentation dans un language de programmation compile´. Une re´e´criture du logiciel
permettrait e´galement de simplifier son fonctionnement puisque seuls les fonctions essentielles
seraient maintenues.
77
6.1.2 Caracte´risation du syste`me
La re´solution atteinte par le syste`me et la profondeur de pe´ne´tration ne sont pas a` la
hauteur des attentes. En effet, la re´solution axiale du syste`me devrait eˆtre de l’ordre de
4 µm, mais la re´solution maximale atteinte est de 9 µm. Les structures les plus profondes
image´es se trouvent a` 600 µm, toutefois a` cette profondeur, il est tre`s difficile de distinguer
les de´tails des tissus. Pour ce qui est de la sensibilite´ du syste`me, la valeur obtenue de 106dB
est satisfaisante. Le facteur qui est toutefois limitant est la plage dynamique du syste`me. En
effet, la contrainte de plage dynamique empeˆche d’observer des de´tails peu re´fle´chissants si
un e´le´ment de l’e´chantillon refle`te e´norme´ment de lumie`re.
Les images obtenues lors d’un balayage rapide de volumes sur les souris correspondent
aux attentes. Le diame`tre des vaisseaux les plus petits observe´s sont de l’ordre de 30 µm
ce qui correspond aux re´sultats attendus. Toutefois, l’acquisition d’angiographies devrait
pouvoir eˆtre en mesure de produire des images du re´seau de capillaires. Ce re´seau est tre`s
dense et rempli normalement tout le champ de vision. Bien que les vaisseaux les plus petits
observe´s ont effectivement le diame`tre recherche´ (∼ 10 µm), les re´sultats pre´sente´s dans
l’article ne montrent pas une densite´ suffisamment e´leve´e. Le re´seau de capillaires se trouve
a` une profondeur trop e´leve´e par rapport a` la pe´ne´tration que permet le syste`me OCT.
6.1.3 Ame´liorations mate´rielles
Afin d’ame´liorer les capacite´s du syste`me plusieurs voies sont possibles. La premie`re
consiste en l’augmentation de la quantite´ de lumie`re qui atteint l’e´chantillon. Une manie`re
de faire cet ajustement est de remplacer le coupleur 50/50 de l’interfe´rome`tre par un coupleur
10/90 qui envoie 90% de la lumie`re dans le bras d’e´chantillon. Toutefois, dans le chemin de
retour il faut ajouter des circulateurs afin de re´cupe´rer la lumie`re qui est renvoye´e dans le
bras de la source ce qui complexifie le montage.
Une seconde voie passe par l’augmentation de la plage dynamique du syste`me. Ceci est
possible en remplac¸ant la came´ra CMOS utilise´e pour le spectrome`tre par une came´ra CCD.
Une came´ra CCD est capable de de´tecter simultane´ment une plus grande gamme d’intensite´s
ce qui permettrait d’augmenter la sensibilite´ aux faibles re´flexions.
La troisie`me voie d’ame´lioration est le remplacement des lentilles dans le bras d’e´chantillon.
En choisissant une diffe´rente combinaison de lentilles, il serait possible d’augmenter la lar-
geur du faisceau gaussien dans l’e´chantillon et ainsi avoir un meilleur sure´chantillonage lors
du balayage.
Afin d’ame´liorer la sensibilite´ aux capillaires, l’utilisation d’une table optique plus large
est envisageable. L’acquisition d’angiographies est extreˆmement sensible aux vibrations envi-
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ronnementales. Un changement de table optique pourrait permettre de re´duire ces vibrations.
Une autre voie d’ame´lioration est le remplacement de la source de lumie`re. En effet, la
re´solution et la profondeur de pe´ne´tration sont lie´s aux caracte´ristiques de la lumie`re utilise´es.
Ainsi, en utilisant une lumie`re ayant un spectre plus large, la re´solution du syste`me serait
augmente´e. Un changement de longueur d’onde est aussi possible, mais ceci ne´cessiterait le
changement de toutes les pie`ces optiques.
Il est inte´ressant de conside´rer l’utilisation d’un syste`me avec source accordable (Swept-
Source). Ces syste`mes fonctionnent habituellement a` une longueur d’onde de 1310 nm ce
qui permet d’obtenir une re´solution axiale supe´rieure au syste`me actuel, mais qui souffrirait
d’une re´solution late´rale infe´rieure. Les circulateurs a` cette longueur d’onde sont facilement
accessible. Il devient donc possible de re´cupe´rer le signal d’interfe´rence normalement perdu
dans le bras de la source. La de´tection se fait ensuite avec un photo-de´tecteur balance´.
L’utilisation d’un tel de´tecteur avec un signal deux fois plus fort permet ainsi donc de gagner
3 dB sur la sensibilite´.
6.1.4 Ame´liorations logicielles
Des modifications au logiciel de reconstruction peuvent permettre d’ame´liorer la qualite´
des images reconstruite. Pour la de´tection de flux, la technique actuelle ne fait que comparer
les lignes voisines lors d’un balayage. Pour un sure´chantillonage suffisant, il est possible de
comparer des lignes se´pare´es de plusieurs τ afin de de´terminer le changement de phase entre
elles.
La pre´sence de flux cre´e une de´corre´lation de l’image structurelle. Certains groupes uti-
lisent cette proprie´te´ afin d’identifier les zones ou` se trouve un flux. Un tel calcul permettrait
d’ame´liorer la de´tection de flux.
6.2 Mode`le d’e´valuation de la compliance par OCT
Le second objectif cible´ e´tait le de´veloppement d’une me´thode d’estimation de la com-
pliance arte´rielle base´e sur des acquisitions par OCT. Un e´valuateur de compliance, Cˆ, a e´te´
de´veloppe´ dans l’article du chapitre pre´ce´dent afin de pouvoir atteindre ce but. Le mode`le
de´veloppe´ s’est ave´re´ a` eˆtre valide d’un point de vue the´orique mais difficile a` appliquer e´tant
donne´ un rapport signal sur bruit moins optimal dans les donne´es in-vivo.
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6.2.1 Validite´ du mode`le
Le mode`le d’e´valuation de la compliance se base sur certaines hypothe`ses afin d’eˆtre
applicable. Ce mode`le suppose d’abord que l’e´quation de Hagen-Poiseuille s’applique pour
le flux sanguin. Pour les grands vaisseaux cette approximation est valable. Toutefois, le sang
n’e´tant pas un liquide newtonien, l’hypothe`se ne s’applique plus dans les plus petits vaisseaux.
Ces derniers ont une taille de l’ordre de grandeur des globules rouges soit 10-20 µm.
Une seconde hypothe`se est l’approximation que la pression locale est proportionnelle a`
la pression syste´mique. Pour un re´seau vasculaire comple`tement rigide ou` la compliance de
tous les vaisseaux est nulle, cette proprie´te´ de la pression est rencontre´e. Toutefois, plus la
compliance des arte`res du syste`me est grande moins cette relation est valide.
L’e´valuateur de compliance fait intervenir un parame`tre de position α. Ce parame`tre
indique que la valeur de Cˆ obtenue n’est comparable qu’entre les vaisseaux ayant le meˆme
roˆle chez diffe´rents animaux.
Afin de pouvoir utiliser l’e´valuateur Cˆ qui produit des re´sultats comparables entre ani-
maux, il est ne´cessaire d’avoir un protocole expe´rimental clair. Des contraintes pre´cises sur
le type d’arte`res retenus dans l’e´tude sont e´galement ne´cessaires. Ainsi, il faut avoir des ani-
maux au repos ou` la variation de la pression sanguine est minimale. Le rythme cardiaque
de l’animal doit eˆtre situe´ entre 400 et 600 battements par minutes. Les vaisseaux image´s
sur ces animaux doivent avoir un diame`tre entre 30 µm et 150 µm et tous se trouver dans le
complexe somatosensoriel. Finalement, il est important de comparer la valeur Cˆ de vaisseaux
ayant le meˆme diame`tre uniquement.
6.2.2 Utilisation du mode`le
Le mode`le a e´te´ applique´ sur des donne´es expe´rimentales obtenues sur deux groupes de
souris. Malgre´ une tre`s grande erreur, une diffe´rence significative de la compliance a e´te´
observe´e dans les arte`res < 80 µm entre les deux groupes. L’erreur sur l’estimation provient
de la difficulte´ a` avoir une mesure du changement d’aire des arte`res pre´cise. Le mode`le
requiert une connaissance de quatre parame`tres soit le flux dans une arte`re, son diame`tre,
la variation de vitesse du sang et la variation de l’aire transverse de l’arte`re. La variation
de l’aire est extreˆmement sensible au bruit sur l’image reconstruite et sa mesure est difficile
a` re´aliser. Les ame´liorations propose´es dans la section 6.1.3 ont le potentiel de grandement
re´duire le bruit sur les images et ainsi mener a` des estimations de compliance par OCT plus
pre´cise.
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6.3 E´tude de la compliance sur des groupes
Le troisie`me objectif e´tait l’utilisation de donne´es obtenues par OCT afin d’e´tudier la
compliance sur des groupes de souris. Ces re´sultats devaient ensuite eˆtre compare´s avec ceux
rapporte´s de manie`re ex-vivo dans la litte´rature. Cette e´tude a e´te´ re´alise´e dans le cadre de
l’article. L’utilisation de l’estimateur n’a pas e´te´ suffisant afin de tirer toutes les conclusions.
La me´thode de reconstruction du flux sur le cycle cardiaque a e´te´ la cle´ de l’interpre´tation.
En effet, cette me´thode a permis d’obtenir la pulsatilite´ du flux qui a e´te´ interpre´te´e graˆce
a` un mode`le de re´seau vasculaire.
Les re´sultats pre´sente´s dans l’e´tude indiquent une augmentation de la compliance des
arte´rioles ce´re´brales d’un diame`tre de 30 a` 160 µm chez les souris ATX par rapport aux souris
WT. Pour les arte`re plus grande que ∼ 100 µm ce re´sultat concorde avec les observations
ex-vivo rapporte´es par Bolduc et al. (2011) dans l’e´tude des arte`res de re´sistance. De
plus, la mesure par OCT permet l’e´tude d’arte´rioles ayant un diame`tre trop petit pour la
myographie par pression.
Par sa capacite´ de reproduire des re´sultats obtenus ex-vivo, l’OCT peut eˆtre conside´re´
comme un outil ade´quat de la mesure de la compliance. Cette de´monstration permet d’at-
teindre le troisie`me objectif fixe´ au de´but de ce travail.
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Chapitre 7
CONCLUSION
Le travail de maitrise ici pre´sente´ avait pour objectif de ve´rifier si l’OCT est un outil
ade´quat afin de quantifier la compliance des arte`res ce´re´brales.
L’inte´reˆt de l’e´tude a d’abord e´te´ e´tabli. En effet, d’un point de vue technologique, l’OCT
a re´cemment permis d’obtenir des images de haute qualite´ de la CMV sur les petits animaux.
Certains groupes ont de´veloppe´s des techniques d’imagerie du flux tandis que d’autres ont
utilise´ l’OCT afin de faire des e´tudes fonctionnelles. De manie`re connexe, l’inte´reˆt envers
l’e´tude de la vasculature ce´re´brale est grandissant compte tenu de liens possibles avec le
de´veloppement de maladies neuro-de´ge´ne´ratives. La compliance arte´rielle est un parame`tre
d’inte´reˆt dans ces e´tudes puisqu’il joue un roˆle cle´ dans la re´gulation sanguine. Toutefois,
la mesure de la compliance sur les arte`res ce´re´brales requiert un montage ex-vivo ce qui
limite les possibilite´s d’e´tudes longitudinales ainsi que la qualite´ des donne´es. Ce projet de
maitrise a tente´ d’e´tablir un pont entre ces deux champs d’expertise et ainsi fournir un outil
inte´ressant pour la recherche.
7.1 Synthe`se des travaux
La plus grande partie du travail re´alise´ dans ce projet consistait en la conception d’un
appareil OCT ainsi que sa caracte´risation. La conception de l’appareil est d’abord passe´e
par le choix des composantes optiques qui dictent les proprie´te´s the´oriques de l’appareil.
Le montage est comple´te´ par des pie`ces e´lectroniques et me´caniques et est controˆle´ par un
logiciel d’acquisition. Une grande partie de la conception consiste ensuite a` de´velopper le
code de reconstruction et de traitement des images.
La caracte´risation du syste`me a re´ve´le´ une re´solution infe´rieure a` celle attendue. De plus
les balayages d’angiographie n’ont put obtenir des images de la structure des capillaires.
Toutefois, la mesure du flux dans un fantoˆme s’est ave´re´e pre´cise et les volumes ont permis
d’obtenir des vaisseaux ayant un diame`tre aussi faible que 30 µm.
Suite a` la conception de l’appareil, une me´thode d’estimation de la compliance a e´te´
de´veloppe´e. Cette me´thode se base sur des mesures obtenues par la reconstruction du flux
lors d’un cycle cardiaque.
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Finalement, une e´tude de groupe a e´te´ effectue´e afin d’en qualifier la compliance par
OCT. C’est la mesure de pulsatilite´ interpre´te´e par un mode`le vasculaire qui a permis de
tirer une conclusion sur la flexibilite´ des vaisseaux.
7.2 Ame´liorations au syste`me
La solution ide´ale recherche´e e´tait l’e´valuation de la compliance en utilisant unique-
ment des donne´es obtenues par OCT. Cette solution n’a pu eˆtre imple´mente´e en entier
puisque le syste`me produisait des images en partie bruite´es. Des ame´liorations mate´rielles
au montage ont e´te´s propose´es comme par exemple l’augmentation de la lumie`re incidente
sur l’e´chantillon et l’utilisation d’une came´ra CCD. Des ame´liorations au processus de re-
construction peuvent aussi eˆtre apporte´es.
7.3 Travaux futurs
L’OCT pre´sente l’avantage qu’il est non-invasif lors de mesures de la compliance. De
plus cette mesure se fait rapidement. La technique par OCT permet donc d’envisager son
utilisation dans des e´tudes ou` un produit qui a un effet sur les vaisseaux est injecte´ dans
l’animal et la re´ponse est enregistre´e sur un court laps de temps.
Une pre´paration ste´rile pourrait permettre d’envisager des e´tudes longitudinales sur le
meˆme animal afin de voir l’e´volution de la compliance et des parame`tres des vaisseaux dans
le temps.
La technique de reconstruction du cycle cardiaque base´e sur la de´tection de pics sur
l’ECG a un e´norme potentiel. En effet, elle peut eˆtre adapte´e pour utiliser n’importe quel
autre type de signal de de´clenchement comme par exemple celui d’une stimulation ou d’un
potentiel d’action.
Les travaux habituels de de´veloppement de la technique OCT reposent habituellement sur
l’ame´lioration de ses proprie´te´s optiques, des technique de reconstruction ou des protocoles
de balayage. D’autres groupes proposent e´galement des ajouts de composantes optiques
permettant d’augmenter ses capacite´s ou d’acce´le´rer son acquisition. Toutes ces ame´liorations
techniques sont louables et permettent d’obtenir des OCT toujours plus rapides et sensibles.
Le travail accompli dans ce projet de maˆıtrise ne visait pas un tel objectif technique. En
effet, l’objectif vise´ e´tait de fournir un outil pour re´pondre a` un besoin re´el en recherche
ce´re´brovasculaire et cet objectif a e´te´ atteint.
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